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ABSTRAKT 
 
Tato diplomová práce je zaměřena na využití vlnkové wienerovské filtrace za 
účelem odstranění svalového rušení z EKG signálů. Součástí práce je realizace filtru 
v programovacím prostředí MATLAB. Podstatná část práce se věnuje optimalizaci 
číselných parametrů sestrojeného filtru. Dosažené výsledky filtrace jsou porovnány 
s výsledky dalších autorů. 
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ABSTRACT 
 
The thesis focuses on the use of wavelet wiener filtration to remove muscular 
interference from ECG signals. As part of it, a filter has been implemented in the 
MATLAB programming environment. The main part of the thesis deals with the 
optimization of numerical parameters of the proposed filter. The results of the filtration 
are compared with the results reported by other authors. 
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standard CSE database, optimization 
4 
 
BIBLIOGRAFICKÁ CITACE 
 
JANŮ, J. Vlnkový wienerovský filtr EKG signálů. Brno: Vysoké učení technické v Brně, 
Fakulta elektrotechniky a komunikačních technologií, 2014. 64 s. Vedoucí diplomové 
práce Ing. Lukáš Smital, Ph.D.  
  
5 
 
PROHLÁŠENÍ O PŮVODNOSTI 
 
Prohlašuji, že svoji diplomovou práci na téma Vlnkový wienerovský filtr EKG 
signálů jsem vypracoval samostatně pod vedením vedoucího diplomové práce 
a s použitím odborné literatury a dalších informačních zdrojů, které jsou všechny citovány 
v práci a uvedeny v seznamu literatury na konci práce. 
Jako autor uvedené diplomové práce dále prohlašuji, že v souvislosti s vytvořením 
této práce jsem neporušil autorská práva třetích osob, zejména jsem nezasáhl 
nedovoleným způsobem do cizích autorských práv osobnostních a jsem si plně vědom 
následků porušení ustanovení § 11 a následujících autorského zákona č. 121/2000 Sb., 
včetně možných trestněprávních důsledků vyplývajících z ustanovení části druhé, hlavy 
VI. díl 4 Trestního zákoníku č. 40/2009 Sb. 
 
Ve Žďáře nad Sázavou dne 20. 5. 2014 
 
 
 
 
………………………………………. 
Bc. Joshua JANŮ 
 
 
 
 
PODĚKOVÁNÍ 
 
Děkuji svému vedoucímu diplomové práce Ing. Lukáš i  Smi t a lov i ,  Ph .D. ,  
za cenné připomínky, odborné rady a ochotu při konzultacích. Dále děkuji doc. Ing. 
J i ř ímu Kozumpl íkov i , CSc., za metodické vedení v části práce věnující se 
optimalizaci.  
 
 
 
 
 
………………………………………. 
Bc. Joshua JANŮ  
6 
 
OBSAH 
 
1. ÚVOD ..................................................................................................... 8 
2. ELEKTROKARDIOGRAM.............................................................. 10 
2.1. VZNIK A POPIS VLASTNOSTÍ SIGNÁLU EKG ................................................... 10 
2.1.1. EKG NA BUNĚČNÉ ÚROVNI ........................................................................ 10 
2.1.2. PŘEVODNÍ SRDEČNÍ SYSTÉM ...................................................................... 11 
2.1.3. ELEKTROKARDIOGRAFICKÉ SVODY ............................................................ 12 
2.1.4. ELEKTROKARDIOGRAFICKÁ KŘIVKA .......................................................... 14 
2.1.5. VLASTNOSTI EKG SIGNÁLU ....................................................................... 15 
2.1.6. ELEKTROKARDIOGRAFICKÉ VYŠETŘOVACÍ METODY .................................. 16 
2.2. DRUHY RUŠENÍ EKG ....................................................................................... 16 
2.2.1. SÍŤOVÝ BRUM ............................................................................................ 17 
2.2.2. KOLÍSÁNÍ IZOLINIE ..................................................................................... 18 
2.2.3. MYOPOTENCIÁLY ...................................................................................... 18 
2.2.4. DALŠÍ TYPY RUŠENÍ ................................................................................... 19 
3. VLNKOVÉ TRANSFORMACE ....................................................... 20 
3.1. SPOJITÉ VLNKOVÉ TRANSFORMACE ............................................................... 20 
3.2. VLNKOVÁ TRANSFORMACE S DISKRÉTNÍM ČASEM - DTWT ......................... 21 
3.3. REDUNDANTNÍ DTWT .................................................................................... 22 
3.4. PAKETOVÁ DTWT .......................................................................................... 22 
3.5. VYUŽITÍ DTWT PRO FILTRACI SIGNÁLŮ ........................................................ 23 
3.5.1. PRINCIP VLNKOVÉ FILTRACE ...................................................................... 23 
3.5.2. VÝBĚR VHODNÉHO TYPU DTWT ............................................................... 23 
3.5.3. PRAHOVÁNÍ VLNKOVÝCH KOEFICIENTŮ ..................................................... 24 
3.5.4. METODY VÝPOČTU VELIKOSTI PRAHOVÝCH HODNOT ................................ 27 
4. VLNKOVÝ WIENEROVSKÝ FILTR ............................................. 29 
5. HODNOCENÍ ÚČINNOSTI FILTRACE ........................................ 31 
5.1. POMĚR VÝKONU UŽITEČNÉHO SIGNÁLU K ŠUMU - SNR ................................. 31 
5.2. POUŽITÝ MODEL RUŠENÍ ................................................................................. 32 
5.3. PRINCIP STANOVENÍ ÚČINNOSTI FILTRU ......................................................... 32 
6. REALIZACE FILTRAČNÍHO ALGORITMU .............................. 34 
6.1. VLNKOVÁ TRANSFORMACE ............................................................................. 34 
6.2. ADAPTIVNÍ PRAHOVÁNÍ ................................................................................... 34 
6.3. WIENEROVSKÁ FILTRACE ............................................................................... 36 
7. OPTIMALIZACE ČÍSELNÝCH PARAMETRŮ ........................... 37 
7 
 
7.1. VÝCHOZÍ KONFIGURACE ................................................................................. 37 
7.2. PARAMETRY FILTRU ........................................................................................ 37 
7.3. OPTIMALIZACE VELIKOSTI DEKOMPOZIČNÍCH STUPŇŮ ................................ 38 
7.4. OPTIMALIZACE VELIKOSTI EMPIRICKÉ KONSTANTY ..................................... 39 
7.4.1. VLIV VELIKOSTI EMPIRICKÉ KONSTANTY NA SNR PILOTNÍHO ODHADU ..... 40 
7.4.2. VLIV VELIKOSTI EMPIRICKÉ KONSTANTY NA SNR WWF .......................... 42 
7.5. SHRNUTÍ VÝSLEDKŮ OPTIMALIZACE............................................................... 43 
7.6. FILTR S AUTOMATICKOU VOLBOU PARAMETRŮ ............................................. 43 
8. TEST NA STANDARDNÍCH DATABÁZÍCH ............................... 45 
8.1. POPIS POUŽITÝCH STANDARDNÍCH DATABÁZÍ ................................................ 45 
8.1.1. DATABÁZE CSE ......................................................................................... 45 
8.1.2. DATABÁZE MIT-BIH ARRHYTHMIA .......................................................... 46 
8.2. STATISTICKÉ HODNOCENÍ ÚČINNOSTI FILTRU ................................................ 46 
8.2.1. TEST NA DATABÁZI CSE ............................................................................ 46 
8.2.2. TEST NA DATABÁZI MIT-BIH ARRHYTHMIA ............................................. 47 
8.3. SROVNÁNÍ S DOSAŽENÝMI VÝSLEDKY JINÝCH AUTORŮ ................................. 50 
8.3.1. LINEÁRNÍ FILTRACE (LF) ........................................................................... 50 
8.3.2. PROSTÁ VLNKOVÁ FILTRACE (WF) ............................................................ 50 
8.3.3. WIENEROVSKÁ VLNKOVÁ FILTRACE (WWF) DLE [13] .............................. 51 
8.3.4. WIENEROVSKÁ VLNKOVÁ FILTRACE (WWF) DLE [11] .............................. 51 
8.3.5. ADAPTIVNÍ VLNKOVÝ WIENEROVSKÝ FILTR (AWWF) .............................. 51 
8.3.6. POZNÁMKA O PROBLEMATICE REFERENČNÍCH DAT .................................... 51 
9. VLIV EMPIRICKÉ KONSTANTY NA TVAR EKG KŘIVKY ... 53 
9.1. VLIV VELIKOSTI EMPIRICKÉ KONSTANTY NA Q KMIT.................................... 54 
9.2. VLIV VELIKOSTI EMPIRICKÉ KONSTANTY NA R KMIT .................................... 56 
10. ZÁVĚR ................................................................................................. 57 
LITERATURA .......................................................................................... 58 
POUŽITÉ ZKRATKY A SYMBOLY .................................................... 61 
PŘÍLOHY .................................................................................................. 62 
A) OBSAH PŘILOŽENÉHO DATOVÉHO MÉDIA .......................................................... 62 
B) STATISTICKÉ OPTIMALIZAČNÍ TESTY ................................................................. 62 
C) PROGRAM FILTR_TESTOVACI ...................................................................... 62 
D) PROGRAM FILTR_AUTOMATICKY .............................................................. 64 
 
  
8 
 
1. ÚVOD 
S probíhajícím rozvojem zdravotnictví neustále stoupají i požadavky na včasnou 
a přesnou diagnostiku. Nemoci oběhové soustavy nebo kardiovaskulární onemocnění jsou 
dlouhodobě hlavní příčinou úmrtí v celé Evropské unii [5]. Účinnou pomoc v této situaci 
může bezesporu nabídnout zdokonalení a zpřesnění diagnostických metod 
kardiovaskulárních onemocnění. 
Základní diagnostická metoda srdeční činnosti je dnes elektrokardiografie. 
V praxi získané EKG signály obsahují kromě užitečného signálu, tj. signálu 
s diagnostickým významem pocházejícího z elektrické činnosti srdce, také určité 
množství šumových složek. Právě zátěžová elektrokardiografie, jedna z vyšetřovacích 
metod, která podává komplexnější diagnostické informace, je zatížena výrazným 
množstvím širokospektrálního šumu. Zdrojem tohoto širokospektrálního rušení jsou 
myopotenciály, pocházející z činnosti kosterního svalstva. Ani při klidovém záznamu 
EKG však není možné přítomnosti myopotenciálů zcela zamezit (např. při dýchání nebo 
u dětí). Výskytu rušivých myopotenciálů nelze zabránit ani při holterovském 
monitorování (dlouhodobé snímání EKG). 
Zatímco úzkopásmové rušení, jako například síťový brum, způsobený 
všudypřítomnými rozvody elektrické sítě, nebo kolísání izolinie, interpretovatelné jako 
přítomnost nízkofrekvenčních složek, jde odstranit pomocí lineárních filtrů, 
u myopotenciálů je tento způsob filtrace málo účinný a poškozuje užitečnou složku 
signálu. Frekvenční spektra signálů EMG a EKG se totiž vzájemně překrývají. Pro 
následnou analýzu a rozměření EKG signálů, která je základem diagnostiky, je nutné 
minimalizovat zkreslení způsobené filtrací. Řešením může být využití vlastností 
vlnkových transformací. Filtrační metody založené na využití vlnkových transformací 
jsou z hlediska poškození užitečné složky takto zašuměných signálů šetrnější a jejich 
využití může vést k významnému přínosu v procesu diagnostiky.  
V teoretické části práce je popsán vznik signálů EKG, jejich základní vlastnosti 
a také nejčastější druhy rušení. Následuje obecný rozbor problematiky vlnkových 
transformací. Dále je v práci uveden přehled nejpoužívanějších způsobů prahování 
vlnkových koeficientů pro účely vlnkové filtrace a také možnosti výpočtu velikosti 
prahových hodnot. 
Vlnková wienerovská filtrace je algoritmus, do kterého vstupuje řada parametrů. 
Tyto parametry můžeme rozdělit na číselné (tj. stupeň rozkladu vlnkových transformací 
a velikost empirické konstanty) a nečíselné. Mezi nečíselné parametry patří typ vlnkové 
transformace, dále pak druh použitých vlnek a již zmíněný způsob prahování vlnkových 
koeficientů a způsob výpočtu prahových hodnot. 
Zatímco u číselných a zejména spojitých parametrů (v tomto případě velikost 
empirické konstanty) lze očekávat, že čím větší změna u těchto parametrů nastane, tím 
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více se také projeví ve výsledcích filtrace, u nečíselných parametrů neexistuje možnost 
postupného zvětšování či zmenšování těchto parametrů, což má za následek, že každou 
změnou jednoho parametru můžeme získat zcela odlišné výsledky od předcházejícího 
stavu. Z tohoto důvodu je v zadání práce uvedena pouze optimalizace parametrů 
číselných. Hledání optimálních číselných parametrů tvoří významnou část této práce. 
V praktické části práce je realizován vlnkový wienerovský filtr, který využívá 
metodu pilotního odhadu užitečného signálu a umožňuje výběr z několika metod 
prahování a způsobů výpočtu prahu, včetně prahu adaptivního, realizovaného pomocí 
plovoucího okna. Tento filtr byl použit k nalezení optimálních hodnot číselných 
parametrů. Dalším výstupem této práce je filtr, který na základě provedeného odhadu 
intenzity svalového rušení používá pro filtraci vstupního signálu optimalizované hodnoty 
jednotlivých parametrů pro příslušnou úroveň vstupního rušení. Tento filtr je připraven 
k okamžitému použití bez nutnosti jeho konfigurace či studování příslušné problematiky. 
Realizovaný program byl testován na standardních databázích CSE a MIT-BIH 
Arrhythmia. Výsledky získané na základě provedených testů jsou porovnány 
s dosaženými výsledky jiných autorů. 
Zajímavý je rovněž i rozbor, kde je zjišťováno, jak změna velikosti empirické 
konstanty při filtračním procesu může ovlivňovat diagnostickou informaci obsaženou 
v signálech EKG. Ke zkoumání této oblasti bylo přistoupeno po zjištění, že velikost 
empirické konstanty má v jistém svém rozsahu pouze minimální vliv na výstupní SNR 
signálu po vlnkové wienerovské filtraci a volba její optimální velikosti by tak mohla být 
určena na základě jiných kritérií, například na základě jejího vlivu na tvarové změny 
důležitých oblastí EKG křivky. 
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2. ELEKTROKARDIOGRAM 
V klinické praxi existuje řada více či méně složitých metod pro vyšetření 
kardiovaskulárního systému. Každá z těchto metod má svůj specifický účel a svá 
omezení.  
Elektrokardiografie je základní vyšetřovací metoda v kardiologii založená na 
snímání elektrické aktivity srdečního svalu. S její pomocí je možné zjistit poruchy 
srdečního rytmu a některé ischemické změny včetně infarktu myokardu. Grafický záznam 
této srdeční aktivity se nazývá elektrokardiogram [34].  
Signály EKG představují hlavní zdroj diagnostických informací v kardiologii. 
Získávání těchto signálů a jejich zpracování prošlo od počátků elektrokardiografie 
významným vývojem. Velkým historickým milníkem byl počátek digitalizace snímaných 
signálů. Tato změna poskytla rozsáhlé možnosti číslicového zpracování, automatického 
rozměřování a archivace naměřených dat. Pokročilým metodám analýzy předchází 
předzpracování pořízených signálů reprezentované zejména jejich filtrací. 
Elektrokardiografické signály jsou totiž obvykle zatíženy významným množstvím šumu. 
Pro samotnou analýzu a rozměření EKG signálů, která je základem diagnostiky, je však 
nutné zkreslení způsobené filtrací minimalizovat. 
2.1. VZNIK A POPIS VLASTNOSTÍ SIGNÁLU EKG 
2.1.1. EKG na buněčné úrovni 
Stah svalových buněk počíná elektrickou změnou zvanou depolarizace. EKG 
snímané z povrchu těla zaznamenává depolarizaci všech jednotlivých buněk srdečního 
svalu. Tvar EKG křivky závisí na sekvenci iontových změn, které depolarizaci působí, 
a na způsobu jak se tyto šíří srdcem. Je-li jednotlivá svalová buňka v klidu, její povrch je 
nabit pozitivně a vnitřek negativně. Rozdíl potenciálů na membráně je okolo – 90 mV. 
Elektrický podnět způsobí rychlý tok iontů Na+ z extracelulární tekutiny do buňky, čímž 
se vnitřek buňky stává oproti okolí pozitivním. Membránový potenciál rychle 
dosáhne + 30 mV. Počáteční proud sodíkových iontů rychle ustává a je následován 
pomalým vstupem dalších Na+ iontů. V tomto stadiu se také pohybují relativně pomalu 
do svalové buňky kalciové ionty. Společný vstup těchto dvou druhů iontů směřuje k tomu, 
aby se membránový potenciál stal ještě více pozitivním. Avšak toto je vyváženo únikem 
kalciového iontu z buňky ven. 
Elektrickým výsledkem těchto pozdějších toků iontů je, že membránový potenciál 
svalové buňky se udržuje okolo nuly asi 200 ms (tzv. „plató“ fáze) a potom nastane 
repolarizační fáze, při níž klesá membránový potenciál na klidových – 90 mV. 
Když povrch jedné srdeční buňky změní polaritu z pozitivní na negativní, vznikne 
proud pozitivních iontů z extracelulární tekutiny z přilehlých buněk k depolarizované. 
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Tento iontový pohyb spustí depolarizaci v klidových buňkách. Depolarizace se tedy šíří 
jako postupující vlna z buňky, která byla jako první depolarizována. Povrchový 
elektrokardiogram zaznamená tuto vlnu depolarizace; jelikož buňky myokardu jsou 
depolarizované, EKG zaznamená změnu elektrické aktivity na povrchu těla, ale když 
srdeční buňky jsou úplně depolarizované se stálým membránovým potenciálem rovným 
nule, EKG se vrátí k základní izolinii. Během repolarizace vzniká druhá elektrická vlna 
na tělesném povrchu a EKG zaznamená další odklon, kterým je vlna T.  
Tvar vlny P, komplexu QRS a vlny T závisí na velikosti svalové hmoty síní 
a komor a rychlostí, jíž se depolarizace šíří srdcem. Obě síně jsou depolarizovány 
současně. Jejich svalová hmota je relativně malá a depolarizace probíhá poměrně pomalu, 
takže vlna P je běžně plochá a široká. Během následující repolarizace se síňové svalové 
buňky vrátí k základní linii. Teoreticky by měla být přítomna síňová repolarizační vlna 
(síňová vlna T), ale v praxi ji nikdy nevidíme; repolarizační proces je příliš difúzní, aby 
mohl být zastižen běžnou kardiografickou technikou. Za předpokladu, že vedení 
depolarizace svalovinou komor je normální, depolarizace obou komor proběhne během 
120 ms a QRS komplex na EKG je úzký. Jakmile jsou komorové buňky depolarizovány, 
EKG se vrátí k základní linii, po uskutečnění repolarizace EKG zaznamená komorovou 
T vlnu [6]. 
2.1.2. Převodní srdeční systém 
Mechanická činnost srdce je ovládána jeho autonomní elektrickou aktivitou. 
Funkční jednotkou srdeční svaloviny je srdeční svalové vlákno, které je schopno 
odpovídat na elektrický podnět vzruchem a následně kontrakcí. Tkáň obsahující tyto 
vlákna se nazývá pracovní myokard. Část srdečních vláken, která má schopnost 
samovolně tvořit vzruchy, ale sama tato vlákna se nestahují, se nazývá srdeční převodní 
systém. Převodní systém srdce se skládá z níže popsaných částí. 
Sinusový (sinoatriální – SA) uzel se nalézá v pravé srdeční síni. Sinoatriální uzel 
je tvořen tkání, u které fyziologicky dochází k samovolnému periodickému elektrickému 
podráždění. Udává srdeční frekvenci zhruba 70 tepů za minutu. Vzruchy ze sinusového 
uzlu se šíří do pravé i levé srdeční síně. Frekvence může být ovlivněna nejen vegetativním 
nervstvem, ale i hormonálními a chemickými látkami. Síňokomorový 
(atrioventrikulární – AV) uzel je uložen mezi síněmi a komorami a fyziologicky převádí 
vzruch ze síní na komory. Pokud se neuplatní sinusový uzel jako zdroj vzruchu, je 
schopen částečně převzít jeho funkci. Udává však nižší srdeční frekvenci (40 – 45 tepů 
za minutu). Sinusový a síňokomorový uzel jsou propojeny internodálními drahami. Hisův 
svazek vede vzruch ze síňokomorového uzlu dál do komor, přičemž anatomicky se nalézá 
v přepážce mezi pravou komorou a levou komorou. Tawarova raménka vznikají 
rozdělením Hisova svazku. Levé raménko vede vzruchy do levé srdeční komory, pravé 
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raménko do pravé srdeční komory. Purkyňova vlákna jsou poslední částí následného 
větvení převodních vláken v srdečních komorách [18]. 
Rychlost vedení v síňových svalových buňkách je okolo 1 m/s, ve srovnání 
s 0,2 m/s v atrioventrikulárním uzlu, 4 m/s v Hisově svazku a Purkyňových vláknech 
a 0,5 m/s v buňkách komorové svaloviny [10]. 
Na obrázku č. 2.1 je vyobrazen převodní srdeční systém s průběhy akčních 
potenciálů buněk z jednotlivých částí převodního systému. Povrchovými elektrodami 
měřený signál je superpozicí těchto jednotlivých průběhů. Protože se vzruch srdečním 
převodním systémem šíří postupně, vykazují průběhy akčních potenciálů buněk 
jednotlivých částí srdečního převodního systému jisté zpoždění a přispívají tak do 
jednotlivých úseků výsledného průběhu EKG. 
 
 
  
Obr. 2.1 – Převodní srdeční systém. Rozdílné průběhy akčních potenciálů jednotlivých 
typů specializovaných srdečních buněk vytvářejí jeden měřitelný signál [7]. 
2.1.3. Elektrokardiografické svody 
Elektrická aktivita srdce se projevuje změnami elektrického napětí i na povrchu 
těla. Místa snímání elektrického signálu z povrchu těla a jejich značení se pevně ustálila.  
Běžný elektrokardiografický záznam se dnes skládá ze dvanácti svodů, které rozdělujeme 
do tří skupin. 
Bipolární končetinové svody podle Willema Einthovena: při bipolárním zapojení 
se měří rozdíl potenciálů mezi dvěma aktivními elektrodami. Protože při standardním 
uspořádání jsou elektrody umístěny na obou horních a levé dolní končetině, tedy 
13 
 
v místech přibližných vrcholů rovnoramenného trojúhelníku, tvoří tři standardní svody 
tzv. Einthovenův trojúhelník. Svody se označují římskými číslicemi I, II, III. 
Unipolární zvětšené končetinové svody měly původně indiferentní nulovou 
elektrodu vytvořenou spojením všech tří končetinových elektrod přes odpor do centrální 
svorky s aktivní elektrodou umístěnou vždy na příslušné končetině. Toto zapojení později 
Emanuel Golderberg modifikoval tak, že od centrální svorky odpojil vždy končetinu 
zapojenou současně na měřící (aktivní) elektrodu. Centrální svorka již nemá nulový 
potenciál a amplituda záznamu je zvýšena. Svody se označují aVR, aVL, aVF, (písmeno 
a znamená augmentovaný = zesílený). 
 
Obr. 2.2 – Einthovenův trojúhelník, bipolární a unipolární končetinové svody. 
Šipky naznačují směr, ve kterém se měří polarita napětí [4]. 
Unipolární hrudní svody podle Franka Normana Wilsona (někdy označované jako 
prekordiální) sledují elektrickou aktivitu srdce v horizontální rovině. Dohromady tedy 
umožňují určitou prostorovou představu o elektrickém srdečním poli. Referenční 
elektroda je vytvořena spojením tří končetinových elektrod přes odpor a aktivní snímací 
elektroda je umístěna na jednom ze šesti specifických míst na hrudníku. Svody se 
označují V1 – V6. 
Na obrázku 2.2 je znázorněn Einthovenův trojúhelník s rozmístěním unipolárních 
a bipolárních končetinových svodů. 
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2.1.4. Elektrokardiografická křivka 
Depolarizace a repolarizace srdečních síní a komor vede ke vzniku různých vln 
a kmitů na EKG křivce, viz obr. 2.3. Můžeme na ní nalézt vlny: P, T, U, kmity: Q, R, S 
a intervaly: PQ (PR), ST, QT. Kratší intervaly jsou někdy též nazývány segmenty. Podle 
velikosti výchylky se používají malá nebo velká písmena (při výchylce nad 5 mm Q, R, 
S; při výchylce pod 5 mm q, r, s) [9]. Popis jednotlivých částí EKG křivky je uveden 
v tab. 2.1. 
Tvar EKG křivky je charakteristický pro jednotlivé svody. Popis standardních 
průběhů a vzájemných vazeb však přesahuje rámec této práce. 
Tab. 2.1 – Elektrofyziologické děje a jim odpovídající útvary v EKG signálu [9]. 
Elektrofyziologický děj Útvar na EKG křivce 
Depolarizace síní Vlna P 
Repolarizace síní Aurikulární T (aT) – bývá skryto v QRS komplexu 
Depolarizace komor QRS komplex 
Repolarizace komor ST úsek a T vlna 
 
 
Obr. 2.3 – Popis normální EKG křivky včetně velikostí a délek jednotlivých úseků [7]. 
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2.1.5. Vlastnosti EKG signálu 
Signál EKG má rozsah 0,05 až 5 mV. Užitečná část signálu leží v kmitočtovém 
pásmu do 125 Hz, u dětí nebo při snímání fetálního EKG až do 150 Hz. Běžně se používá 
vzorkovací frekvence 500 Hz, aby byl dodržen Nyquistův limit. Pro účely dalších druhů 
snímání, jako je zátěžové EKG či analýza pozdních potenciálů (EKG s vysokým 
rozlišením), se využívá větší vzorkovací frekvence i menší kvantovací krok. Volba 
konkrétní vzorkovací frekvence má význam i z hlediska dalšího zpracování signálů. 
Například filtr vytvořený v rámci této práce má optimalizovány své parametry pro 
vzorkovací frekvenci 500 Hz. Vzorkovací frekvence má vliv na velikost jeho optimálních 
dekompozičních stupňů a je ve vzájemné vazbě i s délkou používaných plovoucích oken. 
Hlavní frekvenční složky signálu EKG leží v nižších frekvenčních pásmech, asi 
90 % délky cyklu EKG tvoří vlny T a P, jejichž hlavní část spektra leží do 10 Hz. Hlavní 
část výkonu komplexu QRS potom leží v pásmu cca od 3 do 40 Hz, jeho spektrum však 
zasahuje až do 125 Hz. Kdyby byl užitečný signál přesně periodický, měla by jeho první 
harmonická složka kmitočet totožný s tepovou frekvencí. Tepová frekvence se pohybuje 
v rozmezí 0,6 až 3 Hz, kde dolní mez se týká malého množství trénovaných jedinců ve 
stavu klidu a horní mez bývá dosahována při extrémní zátěži [20], [29], [11]. 
Relativní výkon celého EKG signálu a jednotlivých složek je znázorněn na 
obr. 2.4. Z uvedené grafiky je zřejmé, že svalové artefakty zasahují do celého výkonového 
spektra EKG signálu. 
 
 
Obr. 2.4 – Výkonové spektrum EKG signálu, převzato z [29].  
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2.1.6. Elektrokardiografické vyšetřovací metody 
V klinické praxi se využívá řada odlišných elektrokardiografických vyšetřovacích 
metod. Vzájemně se od sebe odlišují počtem (případně i typem) používaných elektrod, 
délkou pořizovaných záznamů, činností pacienta prováděné během vyšetřování a typem 
či konfigurací použitého snímacího a záznamového zařízení. 
Klidová elektrokardiografie je základní způsob snímání elektrokardiogramu. 
Vyšetření probíhá vleže na zádech.  
Zátěžová elektrokardiografie je vyšetření, při němž pacient vykonává přesně 
stanovenou fyzickou činnost (např. simulovanou jízdu na kole nebo běh na běžícím pásu) 
za současného monitorování EKG a celkového pacientova stavu. Používá se k vyšetření 
u ischemické choroby srdeční a ke stanovení výkonnosti srdce a krevního oběhu po 
infarktu myokardu. 
Holterovo monitorování je sledování EKG pacienta obvykle v průběhu 24 hodin 
při jeho běžné činnosti. Vyšetření umožňuje posoudit EKG při normálních životních 
úkonech a sledovat zejména poruchy rytmu či některé ischemické změny. Vyhodnocení 
se vzhledem k délce záznamu provádí automaticky pomocí výpočetní techniky. U tohoto 
způsobu vyšetření se někdy používá redukovaný počet svodů. 
EKG s vysokým rozlišením rozšiřuje diagnostické možnosti EKG. Používá 
vzorkovací frekvence nad 1 000 Hz za účelem detekce pozdních potenciálů. Kromě 
zvýšené vzorkovací frekvence se používá i více bitů u AD převodníku. Detekce pozdních 
potenciálů u pacientů má prognostický význam zejména u pacientů s akutním infarktem 
myokardu [25]. 
Fetální EKG je záznam elektrické srdeční činnosti nenarozeného plodu. Tvar 
křivky u fetálního EKG se od adultního typu neliší. Velký význam fetálního EKG je 
v oblasti kardiotokografie [32]. 
Jícnové EKG je méně časté vyšetření. Využívá těsné anatomické souvislosti jícnu 
a zadní stěny levé síně. Elektroda se takto dostane velmi blízko levé síně a získá se 
kvalitnější křivka, než při klasickém záznamu EKG. Elektrodový katétr se zavádí do jícnu 
nosem nebo ústy. Umožňuje selektivním snímáním vln P a stimulací síní diagnostiku 
i terapii supraventrikulárních arytmií.  
2.2. DRUHY RUŠENÍ EKG 
V praxi získané EKG signály obsahují kromě užitečné složky signálu, také určité 
množství nežádoucích šumových složek. Míra zastoupení rušivých složek je závislá na 
zvolené vyšetřovací metodě, působení okolního prostředí, stavu organismu a vlastnostech 
snímacího a záznamového zařízení. Tyto nežádoucí složky můžeme klasifikovat 
z hlediska místa jejich vzniku (lidský organismus, okolní prostředí, měřící 
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příp. záznamové přístroje) či z hlediska jejich spektrálně-frekvenčních vlastností 
(širokopásmové, úzkopásmové), nebo dle proměnlivosti jejich výskytu v čase (impulzní).  
Nežádoucí složky je obvykle vhodné před dalším zpracováním signálů odstranit. 
Z pohledu filtrace signálů nás zajímají především frekvenční vlastnosti rušivých signálů 
a proměnlivost jejich výkonu v čase. Zatímco u rušení, jejichž zdrojem není pacient, je 
možné předpokládat budoucí příznivý vývoj možností jejich omezení (lepší stínění, 
zlepšení parametrů použitých zařízení), vzniku myopotenciálů při zátěži nelze 
principiálně zabránit. 
2.2.1. Síťový brum 
Síťový brum pochází ze silových rozvodů elektrické energie. Střídavý proud 
v elektrických instalacích je zdrojem elektromagnetického vlnění o velmi velké vlnové 
délce. Lidský organismus, ale i elektrody a vodiče pak fungují jako „antény“ ve kterých 
se indukuje napětí. Brum lze omezit dobrým stíněním a uzemněním. Síťový brum je velmi 
úzkopásmový, v elektrorozvodných sítích se totiž vyskytuje jen malé kolísání síťové 
frekvence. V signálech EKG se vyskytuje i v násobných (harmonických) frekvencích. 
Ve světě je nejčastěji používána frekvence 50 Hz (Evropa) či 60 Hz (USA). Tuto 
skutečnost je třeba zohlednit při návrhu příslušných filtrů a zařízení. Ve frekvenčním 
spektru postiženého signálu se projevuje jako výchylka na základní frekvenci a jejích 
násobcích. 
Odstranění je docela dobře možné pomocí úzkopásmových filtrů, které 
podstatným způsobem nepoškodí užitečný signál. Ukázka poškození signálu síťovým 
brumem je na obr. 2.5. 
 
Obr. 2.5 – Ukázka EKG signálu poškozeného 50 Hz síťovým brumem.  
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2.2.2. Kolísání izolinie 
Tzv. drift může být způsoben dýcháním (pohyb elektrod vzhledem k srdci, změna 
vodivosti tkání), pohyby pacienta a elektrochemickými ději na rozhraní elektrod 
a pokožky. Jedná se o nízkofrekvenční rušení zasahující až do 2 Hz, které se projevuje 
kolísáním izolinie. K odstranění driftu se nejčastěji používá filtrace horní propustí s velmi 
nízkou mezní frekvencí pro analogové filtry cca 0,05 Hz a to z důvodu nelinearity fázové 
charakteristiky, která způsobuje nežádoucí zkreslení signálu. Druhou možností je použití 
FIR filtru (filtr s konečnou impulsní charakteristikou) vycházejícího z DP (dolní propust) 
Lynnova typu. Jinou možností je metoda nulování spektrálních čar, avšak ta nelze 
provádět v reálném čase. Další možností je využít detekci důležitých bodů 
v elektrokardiografické křivce a následně provést interpolaci signálu. Další metodou je 
metoda Chauhan a Metha, jež využívává mediánu a čtvrtého stupně polynomu který je 
navržen metodou nejmenších čtverců [14]. Ukázka kolísání izolinie je na obr. 2.6. 
 
Obr. 2.6 – Ukázka kolísání izolinie EKG signálu. 
2.2.3. Myopotenciály 
Kosterní svalstvo je organizováno na základě motorických jednotek. Tyto 
jednotky, složené ze svalových vláken, mohou být ovládány vůlí. Několik motorických 
jednotek tvoří celý sval. Jejich aktivace je doprovázena výměnou iontů v buňkách 
(podobně jako v buňkách srdeční svaloviny viz kap. 2.1.1), což se projeví změnou 
potenciálů – vzniká tzv. akční potenciál. Při aktivaci svalu se vytváří signál s dobou trvání 
2 až 15 ms, amplitudou 20 až 2000 µV a opakovacím kmitočtem v rozmezí od 6 do 30 Hz. 
Frekvenční rozsah je 10 až 500 Hz s dominantními frekvencemi od 20 do 250 Hz. Jde 
tedy o širokospektrální rušení, jehož frekvenční spektrum se překrývá se spektrem QRS 
komplexů EKG signálu [20]. Ukázka svalového rušení je na obrázku č. 2.7. 
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Intenzita tohoto druhu rušení je odvislá od intenzity a druhů pohybu. U zátěžového 
vyšetření se dá pouze zmírnit výběrem správných elektrod a typu zatížení (druh 
vykonávaného pohybu). K potlačení tohoto typu rušení lze použít vlnkovou filtraci nebo 
kumulační metody. Použití kumulačních technik ovšem vede k získání pouze jednoho 
reprezentativního průběhu EKG křivky a nelze využít k vyhodnocování signálu v reálném 
čase. 
 
 
Obr. 2.7 – Ukázka poškození EKG signálu EMG šumem. 
2.2.4. Další typy rušení 
Existuje ještě celá řada dalších typů rušení vyskytujících se v EKG signálech. 
Jejich podrobný popis je však nad rámec této práce, uvedeny jsou však pro úplnost: 
impulsní šum, kvantizační šum, přechodný šum, tepelný šum, skokové změny izoelektrické 
linie. Jejich zdroji obvykle nebývá pacient, ale vlastnosti přístrojů, použitých elektrod či 
elektrorozvodné sítě. Předzpracování EKG signálů je obvykle prováděno kombinací 
několika filtrů, podle druhu a účelu získaného signálu, požadovaném dalším zpracování 
a vyhodnocování (člověkem, strojově).  
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3. VLNKOVÉ TRANSFORMACE  
Vlnkové transformace (z angl. wavelet transform – WT) je označení pro jistý typ 
transformací, které se vzájemně odlišují podle tvaru zvolené bázové funkce – vlnky. 
Vlnkové transformace vyjadřují daný signál jako lineární kombinaci bázových funkcí, 
které tvoří ortogonální bázi, přičemž tato báze je zvolena obecně tak, aby umožňovala 
časovou lokalizaci událostí i v získaném spektru. Vlnkové transformace tak v jistém 
smyslu umožňují tzv. časově frekvenční analýzu. V tomto smyslu jsou vlnkové 
transformace podobné krátkodobé verzi Fourierovy transformace (s posuvným časovým 
oknem), v diskrétní podobě známé pod označením spektrogram.  
 
3.1. SPOJITÉ VLNKOVÉ TRANSFORMACE 
Chceme-li stručně popsat základní vlastnosti vlnkových transformací, je patrně 
nejlépe učinit tak na jejich spojité podobě: 
 
 
 
𝑆𝐶𝑊𝑇(𝑎, 𝜏) = ∫ 𝑠(𝑡)
1
√𝑎
+∞
−∞
Ψ(
𝑡
𝑎
− 𝜏) 𝑑𝑡, 𝑎 > 0, 𝜏 ∈ 𝑅 (3.1) 
 
Hodnoty spektra 𝑆𝐶𝑊𝑇(𝑎, 𝜏), které je dvojrozměrnou funkcí, jsou dány korelačním 
integrálem mezi analyzovaným signálem 𝑠(𝑡) a bázovou funkcí (1 √𝑎⁄ ) Ψ(. ), jíž je 
konkrétní vlnka. Parametr 𝑎, označovaný měřítko, ovládá časovou dilataci funkce, 
podělení výrazem √𝑎 zajišťuje zachování energie vlnky. Parametr 𝜏 pak ovlivňuje časový 
posun funkce podél časové osy. Změna tohoto parametru umožňuje pokrýt postupně 
vlnkami určitého konečného trvání celý časový rozsah signálu. Identifikace časového 
umístění spektrálních hodnot je ovšem možná pouze s přesností, odpovídající délce 
konkrétní vlnky. 
Fourierovo spektrum vlnky podél frekvenční osy je stlačeno v poměru měřítka 𝑎, 
jestliže vlnka je tímto poměrem dilatována v čase. Spektrum v prostoru (𝑎, 𝜏) pak jistým 
způsobem popisuje současně jak frekvenční, tak i časové vlastnosti signálu. Čím je však 
kompaktnější popis vlnky v jedné oblasti, tím více je dilatován ve druhé. 
Běžné typy vlnek jsou navrženy jako rychle oscilující funkce krátkého časového 
trvání a tudíž umožňují detekovat lokální detaily v průběhu signálu. Na vlnky jsou však 
kladeny jisté požadavky. Aby transformace mohla být inverzibilní musí být bázové 
funkce vzájemně ortogonální a musí mít nulovou střední hodnotu. Aby vlnky splňovaly 
požadavky na časově frekvenční analýzu, musejí být kompaktní jak v časové, tak i ve 
frekvenční reprezentaci. Teorie návrhu vlnek je založena na náročné matematické teorii 
[16]. 
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3.2. VLNKOVÁ TRANSFORMACE S DISKRÉTNÍM ČASEM - 
DTWT 
Pro využití ve výpočetní technice není možné používat spojitou verzi vlnkové 
transformace.  Jednou z použitelných verzí vlnkových transformací pro filtraci či detekci 
charakteristických kmitů a vln je dyadická vlnková transformace s diskrétním časem 
(DTWT) 𝑦𝑚(𝑛) diskrétního signálu 𝑥(𝑛) daná rovnicí: 
 
 
𝑦𝑚(𝑛) = ∑ 𝑥(𝑖)ℎ𝑚
∞
𝑖=−∞
(2𝑚𝑛 − 𝑖) = ∑ ℎ𝑚(𝑖)𝑥(2
𝑚𝑛 − 1)
∞
𝑖=−∞
 (3.2) 
 
 
Tj. rozkladem signálu bankou diskrétních oktávových filtrů s impulzními 
charakteristikami ℎ𝑚(𝑛). Vzorky na výstupech banky filtrů jsou potom přímo koeficienty 
dyadické DTWT a vzorkovací frekvence signálu 𝑦𝑚(𝑛) na výstupu 𝑚. filtru je potom 
2𝑚 × nižší než vzorkovací frekvence (𝑓𝑣𝑧) vstupního signálu 𝑥(𝑛). To je způsobeno 
podvzorkováním výstupů filtrů, které může probíhat dvěma způsoby. V případě rychlé 
dyadické DTWT dochází k podvzorkování výstupu každého filtru s faktorem D = 2 
(viz obr. 3.1) nebo v případě realizace stromové struktury jsou podvzorkovány až samotné 
finální výstupy banky filtrů příslušným decimačním faktorem viz obr. 3.2 [21], [16], [11]. 
 
 
Obr. 3.1 – Schéma znázorňující princip realizace třístupňové rychlé dyadické DTWT.  
 
Obr. 3.2 – Schéma znázorňující princip realizace třístupňové dyadické DTWT.  
22 
 
3.3. REDUNDANTNÍ DTWT 
Redundantní DTWT je varianta transformace, která nemá podvzorkované výstupy 
filtrů. Můžeme se též setkat s označením stacionární vlnková transformace (SWT).  Její 
princip je znázorněn na obr. 3.3. Počet koeficientů u této transformace narůstá úměrně 
s počtem pásem. Samotný počet koeficientů je v každém pásmu totožný a odpovídá počtu 
vzorků vstupního signálu.  
Na rozdíl od DTWT s podvzorkováním koeficientů nezávisí koeficienty 
redundantní DTWT na posunutí vstupního signálu (resp. na volbě počátku filtrace). 
Z tohoto důvodu je její použití výhodné pro číslicové zpracování signálů. Při zpětné 
redundantní IDTWT navíc nedochází k interpolaci, což vede k lepším výsledkům a menší 
citlivosti na výběr banky filtrů.  
Jistou nevýhodou může být větší objem dat po transformaci. Tato nevýhoda může 
být nepříjemná zejména při filtraci vícerozměrných signálů, další nevýhodou může být 
větší pracnost výpočtu, protože filtry pracují se vstupním vzorkovacím kmitočtem 
(částečně je tato nevýhoda kompenzována možností použít banku filtrů s kratšími 
impulsními charakteristikami, na rozdíl od DTWT s decimací, které při rekonstrukci 
vyžadují interpolaci). Je tedy zřejmé, že nevýhody související s použitím tohoto typu 
transformace souvisejí pouze s dostupným výpočetním výkonem, nebo s dostupnou 
velikostí paměti. 
 
 
Obr. 3.3 – Ukázka přímé a zpětné redundantní DTWT se dvěma stupni rozkladu. 
3.4. PAKETOVÁ DTWT 
Paketová DTWT je varianta vlnkové transformace, u které je rozklad realizován 
úplným rozkladovým stromem. U paketové transformace se rozkládá výstup filtrů horní 
i dolní propusti. Všechna kmitočtová pásma, na která se signál rozkládá, jsou stejně 
široká. Rozkladový strom může být i neúplný, kdy v jedné úrovni může docházet 
k rozkladu detailů z bloku horní propusti a v jiné úrovni k rozkladu nedochází [11].  
23 
 
3.5. VYUŽITÍ DTWT PRO FILTRACI SIGNÁLŮ 
3.5.1. Princip vlnkové filtrace 
Prostá vlnková filtrace (WF z angl. Wavelet Filter) je založena na úpravě 
vlnkových koeficientů DTWT následované inverzní transformací IDTWT. Úprava 
koeficientů se provádí v jednotlivých frekvenčních pásmech, jejichž počet závisí na 
zvoleném stupni rozkladu. Úprava koeficientů obvykle spočívá v jejich prahování (angl. 
thresholding). Zatímco samotná přímá i zpětná transformace je lineární, prahování 
vlnkových koeficientů je nelineární operace, a tudíž je celý proces vlnkové filtrace 
nelineární. Použití vhodných druhů vlnek závisí na zvoleném stupni rozkladu a intenzitě 
vstupního šumu. Prahování se obvykle neprovádí ve frekvenčním pásmu s nejnižšími 
frekvencemi, neboť toto pásmo obvykle z velké části reprezentuje užitečný EKG signál 
[21], [11]. 
 
3.5.2. Výběr vhodného typu DTWT 
Při návrhu vlnkového filtru je samozřejmou podmínkou reverzibilita DTWT. 
Z hlediska objemu dat po transformaci volíme mezi: 
 
 klasickou DTWT s decimovanými výstupy rozkladových filtrů a 
 DTWT redundantní (neboli stacionární). 
 
Z hlediska rozkladových a rekonstrukčních filtrů se rozhodujeme mezi: 
 
 filtry s reálnými impulsními charakteristikami a 
 filtry s komplexními impulsními charakteristikami. 
 
Z hlediska rozkladového stromu máme na výběr mezi: 
 
 dyadickou DTWT nebo 
 paketovou DTWT (s úplným či neúplným rozkladovým stromem). 
 
Na základě vlastností jednotlivých druhů transformací, zkušeností jiných autorů a 
dostupných programových prostředcích byla za účelem sestrojení vlnkového 
wienerovského filtru v rámci této práce zvolena redundantní DTWT (neprovádí se 
podvzorkování a následná interpolace, je méně závislá na použitých typech filtrů) s filtry 
s reálnými impulsními charakteristikami a s dyadickým rozkladovým stromem (paketová 
transformace je výpočetně náročnější a nepřináší zásadní zlepšení) [11], [24], [21]. 
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3.5.3. Prahování vlnkových koeficientů 
V této podkapitole je uveden přehled jednotlivých možných způsobů prahování 
využitelných pro filtraci jednorozměrných signálů. Při prahování je nutné nejprve stanovit 
velikost prahu (angl. threshold) 𝜆, nejčastěji pro každé pásmo zvlášť. Optimální velikost 
prahových hodnot je obvykle pro jednotlivé způsoby prahování odlišná. Vstupní hodnotu 
označme 𝑥, práh 𝜆 a výstupní hodnotu jako 𝑥𝜆. Pak pro jednotlivé způsoby prahování 
platí níže uvedené vztahy. 
 
Měkké prahování 
 
 
 
𝑥𝜆 = {
𝑠𝑔𝑛(𝑥)(|𝑥| − 𝜆), |𝑥| > 𝜆
0, |𝑥| ≤ 𝜆
 (3.3) 
 
Při použití měkkého prahování dle rov. (3.3) je zvýšené riziko, že bude ve zvýšené 
míře potlačen i užitečný signál [21]. 
 
Tvrdé prahování 
 
Tvrdé prahování viz rov. (3.4) je jednoduchá operace, kdy absolutní hodnoty 
vlnkových koeficientů, menší než práh, jsou nahrazeny nulovými hodnotami: 
 
 
𝑥𝜆 = {
𝑥, |𝑥| > 𝜆
0, |𝑥| ≤ 𝜆
. (3.4) 
 
Použitím tvrdého prahování může dojít k tomu, že v případech, kde jsou užitečné 
koeficienty srovnatelné nebo nižší než směrodatná odchylka šumu, můžeme po prahování 
očekávat zachování nadprahových hodnot s výrazným podílem šumu a tyto hodnoty pak 
budou vydávány mylně za koeficienty užitečné [21]. 
 
Hybridní prahování 
 
 
𝑥𝜆 = {
𝑥 −
𝜆2
𝑥
, |𝑥| > 𝜆
0, |𝑥| ≤ 𝜆
 (3.5) 
 
Hybridní prahování dle rov. (3.5) je jistým kompromisem mezi prahováním 
měkkým a tvrdým. Pro hodnoty těsně nad prahovou hodnotou se blíží měkkému a pro 
výrazněji nadprahové hodnoty naopak tvrdému prahování. Hybridní prahování bývá 
v anglické literatuře označováno garrotte respektive non-negative garrotte, používán je 
i český výraz „garrotní“ [21]. 
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Hyperbolické prahování 
 
Hyperbolické prahování je dáno vztahem: 
 
 
𝑥𝜆 = {
0, |𝑥| < 𝜆
𝑠𝑔𝑛(𝑥)√𝑥2 − 𝜆2, |𝑥| ≥ 𝜆
. (3.6) 
 
 
 
Poloměkké prahování 
 
Poloměkké prahování popsané rov. (3.7) využívá dvojice prahů 𝜆1, 𝜆2. Pro prahy 
přitom musí být splněna podmínka 0 <  𝜆1 < 𝜆2  [27], [26]. 
 
 
 
𝑥𝜆 =
{
 
 
0, |𝑥| ≤ 𝜆1
𝑠𝑔𝑛(𝑥)
𝜆2(|𝑥| − 𝜆1)
𝜆2 − 𝜆1
, 𝜆1 < |𝑥| ≤ 𝜆2
𝑥, |𝑥| > 𝜆2
 (3.7) 
 
 
 
Sigmoidní prahování 
 
Konstanta 𝜏 u sigmoidního způsobu prahování podle rov. (3.8) určuje strmost 
prahovací funkce SSBS (z angl. Smooth Sigmoid-Based Shrinkage). Pro 𝜏 → ∞ přechází 
tato funkce v tvrdé prahování. Tato funkce má první derivaci spojitou v každém svém 
bodě [1], [2]. 
 
 𝑥𝜆 =
𝑥
1 + 𝒆−𝜏(|𝑥|−𝝀)
 (3.8) 
 
 
Vedle uvedených typů prahování existuje ještě poloměkké parabolické prahování, 
popsané v [28], či prahování založené na SCAD funkci (Smoothly Clipped Absolute 
Deviation), popsané v [2].  
Uplatnění některých dalších typů prahování, jako například zobecněné prahování, 
které umožňuje některé vstupní hodnoty zmenšovat a jiné zvětšovat však leží především 
v oblasti zpracování obrazových dat a pro filtraci EKG signálů je nevhodné [21].  
Grafické znázornění průběhů všech zmíněných prahovacích funkcí je uvedeno na 
obrázku č. 3.4. Zdroje [21], [27], [1].  
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                    a)                 b) 
 
                    c)                 d) 
 
                    e)                 f) 
  
 
Obr. 3.4 – Přehled způsobů prahování vlnkových koeficientů: a) měkké; b) tvrdé; 
c) hybridní (nezáporná garota); d) hyperbolické (s naznačenou hyperbolou); 
e) poloměkké; f) sigmoidní.  
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3.5.4. Metody výpočtu velikosti prahových hodnot 
Velikosti prahových hodnot pro úpravu koeficientů při vlnkové filtraci je žádoucí 
nastavit s ohledem na úroveň šumu. Úroveň šumu však není dopředu známa a musí být 
proto odhadnuta. Jedním z často používaných vzorců pro odhad směrodatné odchylky 
šumu 𝜎𝑣 ze vstupního signálu 𝑥(𝑛) je výraz (3.9) publikovaný v [3]. 
 
 
𝜎𝑣 =
med(|𝑥(𝑛)|)
0,6745
 (3.9) 
 
Pro výpočet velikosti prahu existuje několik vzorců. Je výhodné počítat velikost 
prahu pro každé rozkladové pásmo zvlášť, neboť v každém pásmu může velikost 
vlnkových koeficientů užitečného signálu a vlnkových koeficientů šumu dosahovat 
(a zpravidla dosahuje) odlišných hodnot. Všechny metody vycházejí z výpočtu odhadu 
směrodatné odchylky šumu dle rov. (3.9) a jejím násobením výrazem, ve kterém je 
obvykle zohledněna délka signálu, ze kterého byla směrodatná odchylka vypočítána. 
Konstanta N v těchto výrazech označuje počet vzorků signálu. 
 
Empirický práh 
 
 𝜆 = 𝐾𝜎𝑣 (3.10) 
   
Empirický práh (3.10) je dán prostým vynásobením směrodatné odchylky šumu 
vhodně zvolenou empirickou konstantou K, kterou můžeme zvolit na základě zkušenosti. 
 
Univerzální práh 
 
 𝜆 = 𝜎𝑣√2 ln(𝑁) (3.11) 
 
Univerzální práh (3.11) je jedním ze základních prahů. Hodnota univerzálního 
prahu roste se zvětšující se délkou signálu [3]. 
 
SURE práh  
 
Jedná se o výběr prahové hodnoty na základě minimalizace Steinova nestranného 
odhadu střední kvadratické chyby (SURE z angl. Stein’s Unbiased Risk Estimate) [31]. 
 
 𝜆 = 𝜎𝑣√2 ln(𝑁log2(𝑁)) (3.12) 
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Minimax práh  
 
Výběr této prahové hodnoty podle rov. (3.13) minimalizuje riziko maximální 
možné střední kvadratické chyby od ideální prahové hodnoty [3]. 
 
 𝜆 = 𝜎𝑣(0,3936 + 0,1829 log2(𝑁)) (3.13) 
 
Práh vycházející ze zobecněného Gaussova rozložení koeficientů  
 
Tato metoda vychází z poznatku, že rozložení koeficientů DTWT v jednotlivých 
pásmech lze u obecných obrazů popsat tzv. zobecněným Gaussovým rozložením. Na 
základě statistického modelu je minimalizována střední kvadratická odchylka 
filtrovaného a užitečného signálu a po přijatelném zjednodušení je prahová hodnota 
vyjádřena v podobě: 
 
𝜆 =
𝜎𝑣
2
𝜎𝑢
. (3.14) 
 
tedy jako podíl rozptylu šumu a směrodatné odchylky užitečného signálu 
v jednotlivých pásmech. Převažuje-li směrodatná odchylka užitečného signálu nad 
směrodatnou odchylkou šumu tj. 𝜎𝑣/𝜎𝑢 < 1, pak bude práh 𝜆 < 𝜎𝑣, v opačném případě 
bude práh 𝜆 > 𝜎𝑣. 
 𝜎𝑥
2 = 𝜎𝑢
2 + 𝜎𝑣
2 (3.15) 
 
Kde lze odhadnout rozptyl koeficientů před filtrací vztahem 
 
 
𝜎𝑥
2 =
1
𝑁
∑𝑥2(𝑛)
𝑁
𝑛=1
 
(3.16) 
 
Směrodatná odchylka koeficientů užitečného signálu pak lze vyjádřit jako 
 
 𝜎𝑢 = √max(?̅?𝑥2 − 𝜎𝑣2, 0).  (3.17) 
 
Výsledný odhad prahové hodnoty je pak konečně: 
 
 ?̅? =
?̅?𝑣
2
𝜎𝑢
 . (3.18) 
 
Odvození prahu vycházejícího ze zobecněného Gaussova rozložení koeficientů 
bylo převzato z [21]. 
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4. VLNKOVÝ WIENEROVSKÝ FILTR 
Wienerův filtr je ve frekvenční oblasti optimálním korekčním faktorem 𝐻𝑜𝑝𝑡(𝜔) 
pro korekci spektra 𝑋(𝜔) vstupu, aby spektrum  
 
 𝑌(𝜔) = 𝑋(𝜔)𝐻𝑜𝑝𝑡(𝜔)   (4.1) 
 
bylo optimální aproximací spektra 𝑆(𝜔) užitečného signálu ve smyslu nejmenší střední 
kvadratické odchylky výstupu filtru 𝑦(𝑛) od užitečného signálu 𝑠(𝑛), tedy                 
𝑦(𝑛) = 𝑠(𝑛) + 𝑒(𝑛) kde E {𝑒2(𝑛)} → 𝑚𝑖𝑛. Wienerův korekční faktor pak má podobu 
 
 
𝐻𝑜𝑝𝑡 =
𝑅𝑠(𝜔)
𝑅𝑠(𝜔) + 𝑅𝑣(𝜔)
. (4.2) 
 
Kde 𝑅𝑠(𝜔) označuje výkonové spektrum užitečného signálu a 𝑅𝑣(𝜔) je výkonové 
spektrum šumu [21]. 
Jistou analogií je vlnkový wienerovský filtr (WWF z angl. Wavelet Wiener Filter) 
využívající metodu pilotního odhadu užitečného signálu popsanou v publikaci [21]. Tato 
metoda byla původně publikována v díle [8] pro využití v oblasti filtrace obrazových dat. 
Stejně tak jako wienerův filtr ve frekvenční oblasti vyžaduje, aby užitečný signál a šum 
byly aditivní směsí nekorelovaných složek.  
Vstupní signál je podroben vlnkové transformaci WT1, jež realizuje rozklad 
signálu do frekvenčních pásem. V těchto pásmech je prováděno prahování jednotlivých 
vlnkových koeficientů blokem H. Následuje inverzní vlnková transformace IWT1, jejímž 
výstupem je pilotní odhad užitečného signálu 𝑠(𝑛). Vlnkové transformaci WT2 je pak 
podroben jak signál 𝑠(𝑛) tak i vstupní signál. Jednotlivá frekvenční pásma 𝑚, získaná 
rozkladem vstupního signálu v bloku WT2 obsahují přitom aditivní směs vlnkových 
koeficientů užitečného signálu 𝑢𝑚(𝑛) a šumu 𝑣𝑚(𝑛). V bloku HW je na základě odhadu 
velikosti rozptylu šumu 𝜎𝑣𝑚
2  získaného dle vztahu (3.9) a velikosti hodnot koeficientů 
odhadu užitečného signálu 𝑢𝑚(𝑛) pro jednotlivá pásma 𝑚 vypočítán wienerův korekční 
faktor g𝑚(𝑛) dle (4.3).  
 
 
?̅?𝑚(𝑛) =
?̅?𝑚
2 (𝑛)
?̅?𝑚2 (𝑛) + 𝜎𝑣𝑚
2
 (4.3) 
 
Vynásobením užitečných koeficientů korekčním faktorem a následnou zpětnou 
transformací IWT2 získáme výstupní signál vlnkového wienerovského filtru. Princip 
vlnkového wienerovského filtru je znázorněn na obr. 4.1. 
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Obr. 4.1 – Schéma principu diskrétního vlnkového wienerovského filtru.  
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5. HODNOCENÍ ÚČINNOSTI FILTRACE 
Cílem filtračního algoritmu je v našem případě co nejlepší potlačení svalového 
rušení. V této kapitole je popsána použitá metoda objektivního hodnocení účinnosti 
filtrace. 
5.1. POMĚR VÝKONU UŽITEČNÉHO SIGNÁLU K ŠUMU - SNR 
Aby bylo možné kvantitativně posuzovat účinnost filtrace, je třeba mít k dispozici 
informaci o intenzitě rušení před a po filtraci. Jednou z možností hodnocení kvality 
signálu je odstup užitečného signálu od šumu, respektive jejich poměr SNR (z angl. Signal 
to Noise Ratio). SNR je definován jako poměr výkonu užitečného signálu k výkonu šumu. 
Pro hodnocení kvality filtrace je žádoucí stanovit velikost SNR před filtrací (dále též 
SNRvst) viz rov. (5.1) a po filtraci (dále též SNRvýst) viz rov. (5.2). Jak je z uvedených 
rovnic patrné, je možné tento poměr vyjádřit v decibelech (dB). Výraz 𝑠(𝑛) označuje 
užitečný signál, 𝑠 jeho střední hodnotu, 𝑣(𝑛) označuje rušení, výraz 𝑦(𝑛) pak označuje 
výstup filtru. Konstanta N označuje počet vzorků signálů. (Výraz SNRpilot budeme 
používat pro SNR pilotního odhadu užitečného signálu. Jeho výpočet je identický jako 
v rov. (5.2), pouze namísto výstupu filtru 𝑦(𝑛) zvolíme pilotní odhad užitečného signálu.) 
 
 
𝑆𝑁𝑅𝑣𝑠𝑡 = 10 log10 (
∑ (𝑠(𝑛) − 𝑠)2𝑁𝑛=1
∑ 𝑣2(𝑛)𝑁𝑛=1
) [dB] (5.1) 
 
𝑆𝑁𝑅𝑣ý𝑠𝑡 = 10 log10 (
∑ (𝑠(𝑛) − 𝑠)2𝑁𝑛=1
∑ (𝑦(𝑛) − 𝑠(𝑛))2𝑁𝑛=1
) [dB] (5.2) 
 
Pokud sčítáme užitečný signál s rušivým signálem a chceme dosáhnout 
konkrétního SNRvst je zapotřebí rušivý signál vynásobit odpovídající konstantou. 
Odvození této konstanty A je uvedeno v rovnici (5.3) [31], [15]. 
 
 
𝑆𝑁𝑅𝑣𝑠𝑡 = 10 log10 (
∑ 𝑠2(𝑛)𝑁𝑛=1
∑ [𝐴𝑣(𝑛)]2𝑁𝑛=1
) 
 
10(
𝑆𝑁𝑅𝑣𝑠𝑡
10 ) =
∑ 𝑠2𝑁𝑛=1 (𝑛)
𝐴2 ∑ 𝑣2(𝑛)𝑁𝑛=1
 
 
𝐴 = √
∑ 𝑠2𝑁𝑛=1 (𝑛)
10(
𝑆𝑁𝑅𝑣𝑠𝑡
10 )∑ 𝑣2(𝑛)𝑁𝑛=1
 
(5.3) 
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Nevýhodou této objektivní metody založené na výpočtu výstupního SNR je 
vyjádření kvality výstupního signálu pouze jediným číslem, přičemž všem vzorkům 
signálu je přikládána stejná váha. Vysoká hodnota výstupního SNR totiž nezaručuje, že 
nedošlo k poškození diagnosticky významných částí signálu EKG, jako jsou hranice 
a vrcholy jednotlivých vln a komplexů [33]. Z tohoto důvodu byla provedena i vizuální 
kontrola a hodnocení výstupu filtru a porovnání výstupního signálu se signálem 
původním se zaměřením se na konkrétní diagnosticky významné oblasti EKG křivky, 
viz kap. 9. 
5.2. POUŽITÝ MODEL RUŠENÍ 
Pro správné vyhodnocování účinnosti filtrace je vhodné, aby použitý model rušení 
měl své výkonové spektrum co nejvíce podobné spektru skutečného EMG šumu. Model 
rušení byl pro využití v této práci laskavě poskytnut vedoucím diplomové práce. 
Generátor šumu EMG_maker je funkce s jedním vstupním argumentem, kterým je délka 
generovaného rušivého signálu. Tato hodnota je tedy volena stejná jako délka 
zpracovávaných signálů, neboť je k nim šum následně přičítán. Na obr. 5.2 je ukázka 
vygenerovaného rušení v délce jedné sekundy. Generátor je založen na modifikaci 
spektrální charakteristiky bílého gaussovského šumu přenosovou funkcí (5.4), která byla 
získána aproximací výkonového spektra šumu obsaženého v signálech CSE databáze. 
Tuto přenosovou funkci je možné modifikovat pomocí konstant (fl, fh).  
 
 
𝐻𝑚(𝑓) =
𝑓ℎ
4𝑓2
(𝑓2 + 𝑓𝑙
2)(𝑓2 + 𝑓ℎ
2)2
 (5.4) 
 
V našem případě měly tyto konstanty hodnotu fh = 46 a fl = 346. Odpovídající 
spektrum EMG signálu pro tyto konstanty je znázorněno na obr. 5.1. 
Generátor šumu využívá posloupnosti náhodných čísel a jeho výstup je pro každou 
jednotlivou realizaci odlišný. V reálných případech elektromyografické rušení obvykle 
nemá v průběhu EKG signálů konstantní intenzitu. Z tohoto důvodu byla pro testování 
a optimalizaci navrženého filtru na desetisekundových signálech z databáze CSE 
zavedena v čase proměnlivá modifikace intenzity generovaného rušení. Konkrétně 
v úseku 2 s až 3 s byl EMG šum zesílen konstantou 1,6 (+ 2 dB) a v úseku 6 s až 6,8 s 
byl zesílen na svůj 1,8 násobek (+ 2,5 dB). V intervalu 8 s až 9 s pak byl zeslaben na svůj 
0,58 násobek (– 2,3 dB).  
5.3. PRINCIP STANOVENÍ ÚČINNOSTI FILTRU 
Pro účely optimalizace filtračního algoritmu bylo využito dat CSE databáze, ze 
kterých byl odstraněn EMG šum šetrným způsobem (tj. filtrací, která minimálním 
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způsobem poškozuje užitečný signál, což bylo potvrzeno vizuální kontrolou filtrovaných 
signálů). Tato referenční data byla poskytnuta vedoucím diplomové práce. Jednotlivé 
signály referenční sady dat pak byly považovány za užitečné signály 𝑠(𝑛). Následně byl 
vypočten výkon signálu 𝑠(𝑛) a výkon vygenerovaného šumu. Na základě těchto hodnot 
a velikosti požadovaného SNRvst byla vypočtena konstanta 𝐴, kterou byl vygenerovaný 
šumový signál vynásoben. Poté byly signály 𝑠(𝑛) a 𝑣(𝑛) sečteny, čímž byl vytvořen 
zarušený signál, který vstupuje do filtračního procesu. Po filtraci byl dle rov. (5.2) 
vypočítán SNRvýst na základě výstupu filtru a referenčního signálu. Rozdíl hodnot SNRvýst 
a SNRvst pak reprezentuje filtrací dosažené zlepšení. 
Obr. 5.1 – Ukázka výkonového spektra generovaného EMG šumu. 
Obr. 5.2 – Ukázka výstupu generátoru šumu (funkce EMG_maker).  
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6. REALIZACE FILTRAČNÍHO ALGORITMU 
Vlnkový wienerovský filtr byl realizován a odzkoušen v programovacím prostředí 
Matlab (verze 7.8.0.347 – R2009a). V této kapitole je uveden popis řešení stěžejních částí 
filtračního algoritmu. Seznam skriptů a funkcí, ze kterých se program skládá, je včetně 
jejich stručného popisu uveden v příloze této práce. 
6.1. VLNKOVÁ TRANSFORMACE 
Rozklad do jednotlivých frekvenčních pásem byl realizován pomocí funkce swt 
zabudované v systému Matlab. Stejně tak byly použity zabudované rozkladové filtry 
s reálnými impulzními charakteristikami odpovídající zvoleným typům mateřských 
vlnek. Funkce swt vytváří matici dat, jejíž řádky odpovídají příslušným rozkladovým 
pásmům a sloupce obsahují jednotlivé vlnkové koeficienty. Vstupními argumenty této 
funkce jsou: signál, požadovaný stupeň rozkladu a typ rozkladové vlnky. Zmíněná funkce 
provádí redundantní dyadickou diskrétní vlnkovou transformaci. 
Rozkladové filtry použité při vlnkové transformaci zanáší do procesu 
transformace přechodový jev, který je stejně dlouhý jako impulzní charakteristika těchto 
filtrů. Za tímto účelem je vhodné signál nejdříve prodloužit a po zpětné transformaci jej 
zase zkrátit. Přechodný jev se tak projeví pouze v těch okrajových částech signálu, které 
jsou posléze odstraněny. Dalším důvodem pro prodloužení signálů je fakt, že funkce swt 
vyžaduje vstupní signál s počtem vzorků dělitelným výrazem 2𝑛, kde n je požadovaný 
stupeň rozkladu. Pro prodloužení signálů na požadovanou délku byla zvolena metoda 
zrcadlení konců.  
Zpětná diskrétní vlnková transformace se provádí pomocí zabudované 
funkce iswt. Jejími vstupními parametry jsou matice rozkladových pásem a typ 
rekonstrukční vlnky. 
6.2. ADAPTIVNÍ PRAHOVÁNÍ 
Výpočty prahových hodnot jsou pro jednotlivé typy prahů realizovány pomocí 
vytvořených samostatných funkcí, jejichž vstupem jsou vlnkové koeficienty pro 
jednotlivá rozkladová pásma. Do vytvořeného programu byly zapracovány všechny 
způsoby výpočtu prahových hodnot popsané v kapitole 3.5.4.  
Intenzita šumu bývá v praxi proměnlivá a v jednotlivých úsecích signálu se může 
významně lišit. Jedním z řešení se nabízí rozdělení signálu na několik dílčích úseků 
a výpočet prahových hodnot pro každý z těchto úseků zvlášť. Výraznou nevýhodou tohoto 
řešení je vzniklá potřeba opakovaně řešit problém s přechodovým jevem. Neméně 
významnou komplikací je pak vzniklá potřeba napojení jednotlivých filtrovaných částí 
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signálu. Rovněž je zapotřebí si uvědomit, že proměnlivost intenzity šumu nemá vždy 
skokový charakter.  
Z uvedených důvodů bylo pro výpočet adaptivního prahu použito mediánové 
plovoucí okno založené na rov. (3.10) o délce 300 vzorků. Tato délka byla zvolena 
empiricky; bylo pozorováno, zda průběh prahu mění svoji velikost dostatečně rychle 
vzhledem k v čase proměnlivé intenzitě šumu. Velikost okna je vhodné volit tak, aby do 
něj spadal pouze jeden QRS komplex. Ideální by bylo použít detektor R kmitů a velikost 
plovoucího okna neustále přizpůsobovat velikostem R-R intervalu, tak aby velikost okna 
nepřesáhla jejich vzdálenost. Toto řešení však po dohodě s vedoucím diplomové práce 
nebylo realizováno, neboť by vedlo k neúměrnému zkomplikování řešeného problému. 
Ukázka porovnání průběhů pevného a adaptivního prahu je na obr. č. 6.1.  
Samotné prahování je prováděno, obdobně jako výpočet prahových hodnot, 
pomocí samostatných funkcí, jejichž vstupy jsou opět vlnkové koeficienty jednotlivých 
pásem. Vytvořený program disponuje všemi způsoby prahování popsanými 
v kapitole 3.5.3.  
Prahování není prováděno ve frekvenčním pásmu s nejnižšími frekvencemi 
(nejvyšší rozkladové pásmo), neboť vlnkové koeficienty v tomto pásmu reprezentují 
užitečnou složku EKG signálu a vlnkové koeficienty EMG šumu se zde již prakticky 
nenachází [31], [33].  
 
 
Obr. 6.1 – Ukázka pevného prahu (přerušovaná čára) a adaptivního prahu (spojitá 
čára) při proměnlivé intenzitě obsaženého šumu. Odstup užitečného signálu od šumu je 
20 dB. Na obrázku je druhé rozkladové pásmo signálu MO1_031_12 při zvoleném 
čtvrtém stupni dekompozice. 
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6.3. WIENEROVSKÁ FILTRACE 
Pro výpočet wienerova korekčního faktoru dle rovnice (4.3) je vedle potřebného 
odhadu užitečného signálu mít k dispozici též odhad rozptylu šumu. Tento odhad probíhá 
v jednotlivých pásmech rozkladu získaných transformací SWT2. Rozptyl může být 
odhadnut z celého pásma, nebo, podobně jako adaptivní práh, být počítán v plovoucím 
okně, což pomůže zohlednit jeho případnou proměnlivost v čase. V této práci byla zvolena 
možnost výpočtu v mediánovém plovoucím okně o délce 300 vzorků, přičemž velikost 
tohoto okna byla diskutována v kapitole 6.2. 
Nabízí se také možnost ručního výběru reprezentativního úseku šumu po 
zobrazení grafického náhledu zašuměného signálu a provedení výpočtu odhadu rozptylu 
šumu pouze z tohoto úseku. Tento postup je však pro větší počet signálů, které mají být 
zpracovávány automaticky, nerealizovatelný. Navíc by tento způsob řešení nemohl 
zohlednit proměnlivost intenzity EMG rušení v čase (pokud se v jednom signálu nachází 
několik úseků s rozdílnou intenzitou šumu, není možné ručně vybrat jeden reprezentativní 
úsek).   
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7. OPTIMALIZACE ČÍSELNÝCH 
PARAMETRŮ 
Optimalizací se v matematickém smyslu tohoto pojmu rozumí snaha o nalezení 
takových hodnot vstupních proměnných, pro které daná účelová (neboli kriteriální) 
funkce nabývá minimální nebo maximální hodnoty [35]. V našem případě je účelovou 
funkcí závislost hodnoty SNRvýst na vstupních parametrech filtračního algoritmu. Cílem 
je tedy nalezení takových parametrů vlnkového wienerovského filtru, pro které získáme 
nejlepší poměr signálu k šumu. Dle zadání této práce je přitom požadována pouze 
optimalizace parametrů číselných. Ke hledání optimálních hodnot byla použita data CSE 
databáze. Účinnost filtrace byla stanovena na základě postupu popsaného v kapitole 5.3.   
7.1. VÝCHOZÍ KONFIGURACE 
Na základě poznatků rozebíraných v předchozích teoretických kapitolách byla 
stanovena základní (výchozí) konfigurace filtru, jejíž přehled je uveden v tabulce 7.1. 
Způsob prahování byl zvolen hybridní (viz rov. (3.5)) dle zkušeností autorů [21], [31]. 
Z této konfigurace vycházíme v celém dalším optimalizačním postupu. 
Tab. 7.1 – Přehled základní (výchozí) konfigurace sestrojeného filtru. 
parametr hodnota 
typ vlnkové transformace stacionární (SWT) 
rozkladový strom dyadický 
impulsní charakteristika filtrů reálná 
způsob prahování hybridní (neboli garrotní) 
práh 𝝀𝒎 adaptivní, mediánovým oknem (viz kap. 6.2) 
odhad rozptylu šumu 𝝈𝒗𝒎
𝟐  adaptivní, mediánovým oknem (viz kap. 6.3) 
7.2. PARAMETRY FILTRU 
Do algoritmu filtrace vstupuje celá řada parametrů. Převzatými parametry jsou 
rozkladové a rekonstrukční banky filtrů (typy vlnek) pro jednotlivé úrovně vstupního 
rušení z článku [30] uvedené v tab. 7.2. Číselnými parametry jsou dekompoziční stupně 
vlnkových transformací SWT1 a SWT2 filtračního algoritmu a empirická konstanta (K). 
Empirická konstanta má jako jediný z parametrů spojitý charakter (teoreticky může na 
určitém intervalu nabývat nekonečného množství hodnot). Naproti tomu dekompoziční 
stupeň (přirozené číslo) má velmi omezený počet hodnot, pro který má filtrace smysl (na 
základě předběžných testů můžeme předpokládat, že tyto optimální hodnoty pro různé 
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úrovně vstupního rušení budou spadat do intervalu 2 až 6). Dodejme také, že 
dekompoziční stupeň SWT1 a empirická konstanta přímo ovlivňují pilotní odhad 
užitečného signálu ?̅?(𝑛). Naproti tomu stupeň dekompozice SWT2 má vliv pouze na 
výstupní signál 𝑦(𝑛) celého vlnkového wienerovského filtru, tato skutečnost je zřejmá ze 
schématu principu filtru na obr. 4.1. 
7.3. OPTIMALIZACE VELIKOSTI DEKOMPOZIČNÍCH STUPŇŮ 
Nejprve bylo přistoupeno k hledání optimálních hodnot dekompozičních stupňů. 
Předpokládali jsme, že optimální dekompoziční stupeň SWT1 a SWT2 nebude shodný 
a proto byl hledán porovnáváním účinnosti filtrace s kombinacemi velikostí obou stupňů 
v rozsahu 2 až 6. Tyto kombinace tvoří 2D prostor a jim odpovídající hodnoty SNRvýst 
byly sestaveny do tabulek. Možná je i grafická reprezentace těchto dat viz obr. 7.1. Aby 
se vyloučil vliv velikosti empirické konstanty na nalezený optimální stupeň dekompozice, 
byl test sestaven pro šest různých hodnot empirické konstanty: 1,5; 2; 2,5; 3; 3,5 a 4. Na 
základě provedených předběžných testů se tento soubor hodnot jevil jako dostatečně 
pokrývající oblast předpokládaného maxima, jak je ostatně patrné z obr. 7.2 (podobné 
průběhy byly zjištěny i pro další úrovně SNRvst). 
 Vzhledem k předpokladu, že se bude optimální hodnota jednotlivých parametrů 
lišit pro různé úrovně SNRvst byl test opakován pro jednotlivé úrovně vstupního rušení 
v rozsahu – 5 až 50 dB s krokem 5 dB (u signálů s vyšším SNRvst již filtrací nedocházelo 
k zásadnímu zlepšení). Vzhledem k celkovému počtu všech kombinací (5 x 5 x 6 = 200) 
a výpočetní náročnosti filtrační metody byl pro každou úroveň vstupního rušení 
opakovaně proveden výběr dvou set náhodných signálů z CSE databáze, které byly 
podrobeny umělému zašumění generátorem šumu s nastaveným požadovaným SNRvst 
a za výslednou hodnotu pro každou jednotlivou kombinaci byl vzat průměr SNRvýst 
dosažený pro všech dvě stě signálů. Tím byl omezen výskyt systematické (soustavné) 
chyby, kdy by se mohlo stát, že výsledné hodnoty budou vztaženy právě pro tyto signály. 
Z výsledků tohoto testu je patrný jasný trend, kdy optimální stupeň dekompozice 
klesá se snižující se úrovní vstupního rušení. Optimální hodnoty dekompozičních stupňů 
SWT1 a SWT2 jsou pro konkrétní úrovně vstupního rušení podobné (maximálně se liší 
o jednotku), nikoli však obecně stejné. Za povšimnutí stojí skutečnost, že téměř pro 
všechny úrovně vstupního rušení byly optimální hodnoty dekompozičního stupně SWT2 
shodné pro všech šest velikostí empirické konstanty (výjimka byla pouze v případě 
použitého nejsilnějšího vstupního rušení). Ideální velikost rozkladových stupňů klesá pro 
uvedený rozsah SNRvst od 5 po 2.  
Dalším důležitým úkazem je skutečnost, že volba zejména nevhodně velkého 
dekompozičního stupně u signálů se SNRvst 20 dB a více může mít za následek nejen 
nedosažení zlepšení, ale dokonce i velmi výrazné zhoršení kvality signálu (například 
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volba dekompozičního stupně 5 pro SWT1 i SWT2 u signálů se SNRvst 40 dB má za 
následek zhoršení SNRvýst na cca 30 dB).  
Kompletní výsledky tohoto testu jsou uvedeny v příloze b) v listech s názvy 
– 5 až 50. Výsledné optimální hodnoty rozkladových stupňů jsou uvedeny v tabulce 7.2.  
 
 
Obr. 7.1 – Grafická reprezentace závislosti SNRvýst na zvoleném stupni rozkladu 
transformací SWT1 a SWT2. Kombinace těchto parametrů tvoří 2D prostor.        
V tomto případě průměr pro dvě stě náhodných signálů CSE databáze 
s SNRvst 20 dB, konstantou K = 1,9, vlnkami SWT1: db4, SWT2: sym4, hybridním 
prahováním a adaptivním empirickým prahem. Maximální hodnota v bodě [4,4]=26 dB. 
7.4. OPTIMALIZACE VELIKOSTI EMPIRICKÉ KONSTANTY 
Z kapitoly 3.5.4 vyplývá, že jednotlivé způsoby výpočtů prahových hodnot jsou 
založeny na vynásobení odhadu směrodatné odchylky šumu určitým výrazem, ve kterém 
je zohledněn počet vzorků signálu. Při použití adaptivního prahování je ovšem tento počet 
vzorků určen velikostí plovoucího okna. Jak je uvedeno v kap. 3.5.4 je rovněž možné 
tento výraz nahradit empirickou konstantou, tj. číslem, jehož velikost můžeme empiricky 
stanovit na základě zkušenosti nebo v našem případě pomocí optimalizačního postupu. 
Za tímto účelem byl proveden test, který zkoumal závislost velikosti výstupního SNRpilot 
a SNRvýst na velikosti empirické konstanty pro jednotlivé úrovně SNRvst s využitím již 
nalezených optimálních dekompozičních stupňů. 
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7.4.1. Vliv velikosti empirické konstanty na SNR pilotního odhadu 
Na obrázku 7.2 je znázorněna závislost SNRpilot a SNRvýst na velikosti empirické 
konstanty pro dekompoziční stupně SWT1 = 4, SWT2 = 4 s SNRvst 20 dB. V případě, 
kdy je velikost empirické konstanty nulová, pak je nulová i prahová hodnota pro 
jednotlivé vlnkové koeficienty. Pilotní odhad užitečného signálu ?̅?(𝑛) je v takovém 
případě zcela shodný se zarušeným signálem přivedeným na vstup filtru. Se zvětšující se 
výškou prahových hodnot dochází k eliminaci vlnkových koeficientů šumu, což se v grafu 
projevilo poměrně výrazným, téměř lineárním vzestupem SNRpilot.  
Další zvětšování hodnoty empirické konstanty vede k dosažení tak vysokého 
prahu, že kromě koeficientů šumu začínají být potlačovány i koeficienty užitečného 
signálu a hodnota SNRpilot tedy opět téměř lineárně klesá. S rostoucí velikostí empirické 
konstanty nabývá na stále větším významu nejvyšší rozkladové pásmo (obsahující 
nejnižší frekvence), neboť v tomto pásmu se neprovádí prahování. Je tedy zřejmé, že 
v případě výběru neoptimální hodnoty empirické konstanty budou v pilotním odhadu buď 
převládat zbytky šumu, nebo dojde ke zkreslení užitečného signálu procesem vlnkové 
filtrace.  
 
Obr. 7.2 – Závislost SNR signálu na velikosti empirické konstanty K pro SNRvst 20 dB 
(stupně rozkladu a typy vlnek voleny zvoleny dle tab. 7.2). Čárkovaně: SNRpilot (prostá 
vlnková filtrace), plná čára: SNRvýst (výstup vlnkového wienerovského filtru).  
Hodnoty uvedené v obr. 7.2 jsou však statistické (průměrné hodnoty ze všech 
signálů, na kterých byly vypočteny. Pro konkrétní signál mohou být odlišné. Například 
pro signál MO1_031_12 (svod aVL) s úrovní vstupního rušení 20 dB a pro úroveň 
výstupního rušení 24 dB, byly zjištěny hodnoty Km = 0,9 pro příliš malý práh a Kv = 4,18 
pro příliš velký práh. Velikost těchto hodnot je ovlivněna také konkrétní realizací šumu. 
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Pro názornou představu vlivu velikosti empirické konstanty nám poslouží obrázek 7.3, 
který obsahuje ukázku příliš malých (Km) či příliš velkých (Kv) prahových hodnot. Oběma 
hodnotám přitom odpovídá již zmíněná stejná úroveň výstupního rušení SNRpilot tj. 24 dB. 
 
Obr. 7.3 – Ukázka velikosti prahových hodnot pro 2. pásmo rozkladu signálu 
MO1_031_1 se vstupní úrovní rušení 20 dB. Přerušovanou čarou: práh pro K = 4,18; 
plnou čarou: práh pro K = 0,9.   
Z obrázku 7.4 je patrný rozdílný způsob poškození signálu MO1_031_1 při 
zvolené příliš velké, respektive příliš malé hodnotě empirické konstanty. Při příliš velké 
hodnotě dochází ke zkreslení především QRS komplexů. Tyto účinky byly pozorovány 
na detailech signálu ?̅?(𝑛). 
 
Obr. 7.4 – Chybové signály ukazují na způsob, jakým je signál poškozen. Oba chybové 
signály mají stejný výkon. Nahoře: pro K = 4,18, dole: pro K = 0,9. 
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7.4.2. Vliv velikosti empirické konstanty na SNR WWF 
Odlišný průběh od závislosti SNRpilot na konstantě K má závislost SNRvýst. I při 
nulové velikosti konstanty K (kdy pilotním odhadem je signál obsahující rušení ve stejné 
míře jako signál na vstupu filtru) dosahuje WWF jistého zlepšení. Pro objasnění tohoto 
jevu se podívejme na výraz (4.3) – výpočet wienerova korekčního faktoru. Wienerův 
korekční faktor může teoreticky nabývat hodnot z rozsahu 0 až 1. Násobení jednotlivých 
vlnkových koeficientů wienerovým korekčním faktorem si tedy můžeme představit jako 
přiřazování váhy jednotlivým vlnkovým koeficientům původního signálu, kdy tato váha 
vyjadřuje pravděpodobnost, zda jde o vlnkový koeficient užitečného signálu, nebo šumu. 
Vezměme tedy případ, kdy pilotní odhad užitečného signálu je roven původnímu 
zašuměnému signálu a velikost rozptylu šumu je pevně stanovena pro celé pásmo. 
V tomto případě bude wienerův korekční faktor přiřazovat větší váhu koeficientům s větší 
hodnotou, než jaké dosahuje odhad rozptylu šumu. Samozřejmě ještě lepších výsledků 
dosáhneme, odhadujeme-li rozptyl šumu v plovoucím okně, čímž dokážeme zohlednit 
jeho proměnlivou intenzitu v čase.  
Hlavní odlišnost mezi oběma průběhy však spočívá v oblasti vyšších hodnot 
konstanty K. Zatímco zde hodnota SNRpilot rychle klesá, SNRvýst klesá velmi zvolna.  
Na základě provedených testů, jejichž výsledky jsou obsaženy v tabulkové podobě 
v příloze b), lze konstatovat, že pro WWF filtr je žádoucí používat obecně větší hodnotu 
empirické konstanty než pro prostou vlnkovou filtraci (maxima účelových funkcí jsou 
posunuta na ose x směrem doprava). 
Optimální hodnoty empirické konstanty byly zjišťovány na základě nalezených 
optimálních stupňů dekompozice s krokem 0,1. Pro každou z hladin SNRvst bylo přitom 
opakovaně náhodně vybráno 400 signálů z databáze CSE. Kompletní výsledky tohoto 
testu jsou uvedeny v příloze b) v listě s názvem konstanta K. Zjištěné optimální hodnoty 
velikosti K jsou uvedeny v tabulce 7.2.  
Z provedených testů je patrná vzájemná závislost jednotlivých číselných 
parametrů. Při zvolených konstantních dekompozičních stupních klesá se zmenšujícím se 
vstupním rušení i velikost empirické konstanty. Tato skutečnost je přirozená, neboť 
obecně platí, že pro menší úroveň šumu je vhodná menší úroveň prahu.  
Po nalezení optimální velikosti empirické konstanty pro každou úroveň rušení byl 
proveden ještě kontrolní test, kdy byly s nalezenou optimální velikostí empirické 
konstanty opět hledány optimální dekompoziční stupně užitých transformací, podobně 
jak je popsáno v kapitole 7.3. Pro každou úroveň vstupního rušení bylo opakovaně 
náhodně vybráno 400 signálů CSE databáze. Výsledky tohoto testu jsou rovněž uvedeny 
v příloze b) v listě s názvem kontrola. Pro každou úroveň rušení pak byly potvrzeny obě 
hodnoty optimálních dekompozičních stupňů. Můžeme tedy konstatovat, že nalezené 
optimální hodnoty jsou spolehlivé a vztahují se na celou CSE databázi. 
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7.5. SHRNUTÍ VÝSLEDKŮ OPTIMALIZACE 
Na základě výsledků optimalizačního testu byly učiněny tyto obecné závěry: 
 
I. Se zvětšujícím se SNRvst (tj. s poklesem intenzity vstupního rušení) se 
a) zmenšuje optimální velikost dekompozičních stupňů a 
b) při konstantní velikosti dekompozičních stupňů klesá optimální velikost 
empirické konstanty. 
II. Maximální hodnota SNRvýst je dosahována při vyšší hodnotě empirické 
konstanty, než maximální hodnota SNRpilot. Závislost SNRvýst na 
konstantě K obsahuje v jistém úseku „plató“ fázi. 
Tab. 7.2 – Kombinace optimálních parametrů pro jednotlivé úrovně SNRvst. 
SNRvst 
Banka filtrů 
pro SWT1 
Banka filtrů 
pro SWT2 
Stupeň 
rozkladu 
SWT1 
Stupeň 
rozkladu 
SWT2 
Empirická 
konstanta K 
-5 rbio3.3 rbio4.4 5 5 3,1 
0 rbio1.3 rbio4.4 4 5 3,7 
5 rbio1.3 rbio4.4 4 5 3,2 
10 rbio1.3 rbio4.4 4 5 3,1 
15 db4 sym4 4 5 2,6 
20 db4 sym4 4 4 2,8 
25 bior4.4 sym4 4 4 2,5 
30 bior4.4 sym4 4 4 1,9 
35 bior4.4 sym4 3 4 2,5 
40 bior3.9 sym4 3 3 2,6 
45 bior3.9 sym4 3 3 2,3 
50 sym6 bior3.3 2 3 2,5 
 
7.6. FILTR S AUTOMATICKOU VOLBOU PARAMETRŮ 
Nalezené optimální parametry byly použity k vytvoření programu 
FILTR_AUTOMATICKY, který automaticky provádí jejich volbu na základě odhadnuté 
úrovně vstupního rušení. Tento program tvoří přílohu d). Jediným vstupem této funkce je 
zašuměný signál. Program je optimalizován pro vzorkovací frekvenci 500 Hz. Díky 
zabudovanému automatickému prodlužování signálů může být vstupní signál libovolné 
délky a pomocí metody zrcadlení konců je jeho délka upravena tak, aby splnil požadovaný 
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počet vzorků vyžadovaných funkcí swt, jak je popsáno v  kap. 6.1. Výstupem funkce je 
filtrovaný signál se stejným počtem vzorků, jako měl signál vstupní.   
Odhad intenzity vstupního rušení je stanoven na základě filtrace signálu 
s „univerzálními“ parametry určenými pro vstupní úroveň 45 dB. Důvodem volby 
parametrů pro tuto intenzitu rušení je skutečnost, že na základě zkušenosti je lepší 
v případě nejistoty volit raději hodnoty parametrů pro vyšší úroveň vstupního rušení 
(viz kap. 7.3). Zjišťována byla i úspěšnost správného odhadu vstupního rušení. Nejprve 
byly vytvořeny signály se známou úrovní vstupního rušení a následně byly tyto hodnoty 
porovnány se získaným odhadem. Ve většině případů se odhad nelišil o více než 5 dB. 
Můžeme tedy uzavřít, že tyto parametry jsou jistým kompromisem pro většinu signálů.  
Signál po filtraci filtrem s hodnotami parametrů optimalizovanými pro 
SNRvst 45 dB považujeme za užitečný signál a odečtením od vstupního signálu získáme 
odhad šumu. Podle vzorce (5.1) pak vypočteme odhad úrovně vstupního rušení. Tento 
výsledek zaokrouhlíme na nebližší násobek pěti. Pro případ kdy by výsledný odhad 
úrovně šumu byl menší než – 5 dB, nastavíme hodnotu – 5 dB, a pro případ, kdy by byl 
odhad větší než 50 dB, nastavíme 50 dB. V případě kdy je odhad po zaokrouhlení roven 
hodnotě 45 dB algoritmus zastavíme, neboť filtrace s parametry vhodnými pro tuto 
úroveň rušení již byla provedena. V ostatních případech provedeme filtraci vstupního 
signálu opakovaně, s optimálními parametry (dle tabulky 7.2) pro odhadnutou úroveň 
rušení. 
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8. TEST NA STANDARDNÍCH DATABÁZÍCH  
Optimalizace všech parametrů sestrojeného filtru byla provedena na datech CSE 
databáze. Výsledné vlastnosti filtru byly otestovány na kompletní CSE i MIT-BIH 
Arrhythmia databázi. K otestování sestrojeného filtračního algoritmu byl použit software 
FILTERING_TESTER. Program FILTERING_TESTER využívá pro hodnocení 
filtračního algoritmu originálních a filtrovaných (referenčních) signálů, které byly 
získány odstraněním EMG šumu relativně šetrným způsobem (využitím AWWF filtru 
s vizuální kontrolou některých filtrovaných signálů). Výsledky testů, včetně srovnání 
s výsledky filtračních metod dalších autorů, jsou uvedeny v této kapitole. 
8.1. POPIS POUŽITÝCH STANDARDNÍCH DATABÁZÍ 
Databáze CSE a MIT-BIH patří k nejznámějším standardním databázím EKG 
signálů. Základní rozdíl spočívá v počtu a délce jednotlivých EKG záznamů. MIT-BIH 
databáze je na rozdíl od CSE volně dostupná. Obě databáze se vzájemně odlišují 
i použitou vzorkovací frekvencí. 
8.1.1. Databáze CSE 
Projekt Common Standards for quantitative Electrocardiography (CSE) byl 
založen v roce 1978. Od roku 1980 začala tvorba referenční databáze za účelem 
vyhodnocování výkonnosti programů pro analýzu EKG. Na tomto projektu se podíleli 
vědci z 25 institucí. Standardní databáze CSE se skládá ze třech dílčích databází signálů 
EKG. První dvě dílčí databáze byly navrženy pro vývoj a testování rozměřovacích 
programů. První databáze obsahuje signály EKG, ve kterých byly vždy zaznamenávány 
současně pouze tři svody. Druhá dílčí databáze obsahuje záznamy, ve kterých bylo 
současně nahráváno všech 15 svodů (12 standardních a 3 Frankovy). Třetí dílčí databáze 
byla navržena pro hodnocení programů diagnostiky EKG a VKG, zahrnuje taktéž 
vícesvodové záznamy standardního EKG a VKG [33]. Struktura databáze je podrobněji 
popsána v tab. 8.1. 
Pro testování algoritmů v této práci máme k dispozici pouze druhou část databáze 
s vícesvodovými originálními záznamy. Použijeme sety originálních záznamů 3 a 4, což 
znamená, že náš soubor bude obsahovat EKG signály o 15 svodech od 250 testovaných 
osob. Protože každý svod má odlišnou morfologii jednotlivých vln a kmitů a odlišný 
obsah šumu, lze říci, že máme k dispozici dohromady 3750 různých elektrokardiogramů. 
Délka jednotlivých záznamů je ve všech případech 10 sekund, pouze v některých 
případech je významných jen prvních 8 sekund. Poslední významný vzorek je zde 
opakován za účelem vyplnění posledních dvou sekund. Signály byly vzorkovány 
s frekvencí 500 Hz při kvantizační úrovni A/D převodníku 5 μV [31], [33].  
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Tab. 8.1 – Počet a označení elektrokardiogramů v databázi CSE, převzato z [31]. 
CSE 
Třísvodová 
databáze 
Vícesvodová 
databáze 
Diagnostická 
databáze 
originální 
Set 1: 125 signálů 
EO1_001 – EO1_125 
Set 3: 125 signálů 
MO1_001 – MO1_125 Set 5: 1220 signálů 
D_00001 – D_01220 Set 2: 125 signálů 
EO2_001 – EO2_125 
Set 4: 125 signálů 
MO2_001 – MO2_125 
umělé 
Set 1: 155 signálů 
EA1_001 – EA1_155 
Set 3: 125 signálů 
MA1_001 – MA1_125 
 
Set 2: 155 signálů 
EA2_001 – EA2_155 
Set 4: 125 signálů 
MA2_001 – MA2_125 
 
 
8.1.2. Databáze MIT-BIH Arrhythmia 
V roce 1975 zahájily laboratoře Beth Israel Hospital v Bostonu (nyní Beth Israel 
Deaconess Medical Center) a Massachusetts Institute of Technology výzkum analýzy 
srdečních arytmií. Jedním z prvních významných produktů tohoto úsilí bylo sestavení 
MIT-BIH Arrhythmia databáze, dokončené v roce 1980.  
MIT-BIH Arrhythmia databáze obsahuje 48 půlhodinových dvoukanálových 
ambulantních EKG záznamů, získaných od 47 jedinců v letech 1975 a 1979. Dvacet tři 
nahrávek bylo vybráno náhodně ze sady čtyř tisíc 24 hodinových EKG záznamů 
získaných od hospitalizovaných i ambulantních pacientů Beth Israel Hospital. Dalších 25 
záznamů bylo vybráno od stejné skupiny pacientů ručně tak, aby zahrnovaly méně 
obvyklé, ale klinicky významné arytmie, které nebyly zastoupeny v malém vzorku 
náhodně vybraných záznamů. 
Původní záznamy byly pořízeny v analogové formě. Následně byly digitalizovány 
se vzorkovací frekvencí 360 vzorků za sekundu s rozlišením 11 bitů pro rozsah 10 mV 
(čemuž odpovídá kvantizační krok cca 4,9 μV). Kompletní MIT-BIH Arrhythmia 
databáze je od roku 2005 volně dostupná na webových stránkách PhysioNetu [23]. 
8.2. STATISTICKÉ HODNOCENÍ ÚČINNOSTI FILTRU 
8.2.1. Test na databázi CSE 
Výsledky testů programem FILTERING_TESTER jsou uvedeny v tab. 8. 2 a na 
obrázku č. 8.1 je grafická reprezentace zlepšení SNR jednotlivých signálů. Ke zhoršení 
SNR došlo pouze u dvou signálů. Zajímavá je skutečnost, že ke zlepšení SNR došlo na 
celé škále SNRvst (tj. cca od 0 do 55 dB).  
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Tab. 8.2 – Výsledky testů na kompletní CSE databázi (3750 signálů v délce 10 sekund). 
veličina hodnota 
Průměrné zlepšení SNR              9,39 [dB] 
Směrodatná odchylka zlepšení SNR   2,52 [dB] 
Maximální zlepšení SNR             18,53 [dB] 
Minimální zlepšení SNR             – 0,43 [dB] 
Doba filtrace jednoho signálu          2,81 [s] 
Počet signálů se zhoršeným SNR po filtraci 2 
Celková doba testování 2,95 hodin. 
Celková délka všech signálů 10,41 hodin 
 
 
 
Obr. 8.1 – Grafická reprezentace zlepšení SNR jednotlivých signálů CSE databáze. 
Signály jsou seřazeny dle velikosti SNRvst. 
8.2.2. Test na databázi MIT-BIH Arrhythmia 
Vytvořený filtr je principiálně optimalizován pro určitou vzorkovací frekvenci. 
Konkrétně jsou použitou vzorkovací frekvencí ovlivněny optimální hodnoty 
dekompozičních stupňů a je zde souvztažnost i mezi vzorkovací frekvencí a délkou 
(resp. počtem vzorků)  použitých plovoucích oken. Z tohoto důvodu byla celá MIT-BIH 
Arrhythmia databáze převzorkována na 500 vzorků za sekundu. K převzorkování 
posloužila funkce resample zabudovaná v systému MATLAB. Mezi databázemi CSE 
a MIT-BIH Arrhythmia je zásadní odlišnost v délce jednotlivých signálů (CSE deset 
500 1000 1500 2000 2500 3000 3500
0
10
20
30
40
50
60
Zlepšení SNR po filtraci
Signály [-]
S
N
R
 [
d
B
]
 
 
SNR po filtraci
SNR před filtrací
48 
 
sekund, MIT-BIH Arrhythmia půl hodiny). U délky signálů jako je v MIT-BIH lze pak 
v čase předpokládat jakékoli změny vlastností signálu (silné i slabé rušení, výrazné 
proměny v délce R-R intervalu…). Srovnávána byla rovněž i časová náročnost na 
provedení filtrace. Pokud srovnáme celkovou délku všech signálů a čas nutný pro filtraci 
u obou databází, zjistíme, že filtrace databáze CSE probíhala pomaleji. Je to způsobeno 
z toho důvodu, že tato databáze obsahuje velké množství relativně krátkých signálů, pro 
které opakovaně probíhalo jejich prodloužení metodou zrcadlení konců a tím došlo ke 
zvětšení objemu dat, která musela být zpracována. Naproti tomu prodloužení signálů 
z MIT-BIH Arrhythmia databáze je vzhledem k jejich celkové délce zanedbatelné. 
Tab. 8.3 – Výsledky testů na kompletní MIT-BIH Arrhythmia databázi (96 signálů 
o délce 1806 s). 
veličina hodnota 
Průměrné zlepšení SNR              7,62 [dB] 
Směrodatná odchylka zlepšení SNR   4,38 [dB] 
Maximální zlepšení SNR             14,18 [dB] 
Minimální zlepšení SNR             – 8,74 [dB] 
Doba filtrace jednoho signálu          399,66 [s] 
Počet signálů se zhoršeným SNR po filtraci 5 
Celková doba testování 10,68 hodin. 
Celková délka všech signálů 48,14 hodin 
 
 
Obr. 8.2 – Grafická reprezentace zlepšení SNR jednotlivých signálů MIT-BIH 
Arrhythmia databáze. Signály jsou seřazeny dle velikosti SNRvst.  
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Ke zhoršení SNR došlo celkem u pěti signálů. Na obrázcích 8.3 a 8.4 je ukázka 
filtrace signálů 104 (1. kanál) a 108 (2. kanál) s největším dosaženým zhoršením SNR po 
filtraci. Z průběhů signálů je patrné, že horší hodnota výstupního SNR neukazuje na 
špatnou účinnost vytvořeného filtru, ale na nedokonale vyfiltrované referenční signály.  
 
Obr. 8.3 – Ukázka filtrace signálu č. 104 (1. kanál) z MIT-BIH Arrhythmia. 
Zeleně – originální zarušený signál, modře – referenční signál, červeně – signál po 
filtraci. SNRvst = 26,7 dB, SNRvýst = 18 dB. 
 
Obr. 8.4 – Ukázka filtrace signálu č. 108 (2. kanál) z MIT-BIH Arrhythmia. 
Zeleně – originální zarušený signál, modře – referenční signál, červeně – signál po 
filtraci. SNRvst = 27,5 dB, SNRvýst = 20,2 dB. 
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8.3. SROVNÁNÍ S DOSAŽENÝMI VÝSLEDKY JINÝCH AUTORŮ 
V tabulce č. 8.4 jsou uvedeny hodnoty průměrného zlepšení SNR na datech CSE 
databáze dosažené pomocí odlišných filtračních technik. V následujících podkapitolách 
je uveden jejich stručný popis. 
Tab. 8.4 – Srovnání s dalšími filtračními metodami na CSE databázi. 
Převzato z [30] a doplněno. 
Filtrační 
metoda 
LF WF 
WWF 
dle [13] 
WWF 
dle kap. 
7.6 
WWF 
dle [11] 
AWWF 
Průměrné 
zlepšení [dB] 
– 4,5 6,4 6,6 9,39 9,87 10,6 
Směrodatná 
odchylka [dB] 
8,2 3,6 3,8 2,52 1,97 2,2 
  
LF – lineární filtrace, WF – vlnková filtrace, WWF – vlnkový wienerovský filtr 
(v různých modifikacích), AWWF – adaptivní vlnkový wienerovský filtr 
8.3.1. Lineární filtrace (LF) 
Často používanou metodou pro potlačení svalového rušení 
v elektrokardiogramech je lineární filtrace dolní propustí. K výhodám tohoto filtru 
bezesporu patří jeho jednoduchost, rychlost filtrace a snadná realizace v reálném čase. 
Její hlavní nevýhoda spočívá ve filtraci signálů, u kterých se spektra užitečné složky 
a rušení překrývají. Do této skupiny bohužel řadíme i signály EKG kontaminované 
svalovým šumem a musíme počítat s větším či menším poškozením užitečné složky, 
obzvláště v oblasti QRS komplexů. Uvedená účinnost v tab. 8.4 je pro použitou mezní 
frekvenci 40 Hz s délkou impulzní charakteristiky 150 vzorků [31]. 
8.3.2. Prostá vlnková filtrace (WF) 
Tato filtrační metoda byla podrobně popsána v díle [22]. Její autoři použili SWT 
s pěti stupni rozkladu (vzorkovací frekvence testovaných signálů byla 360 Hz), banky 
filtrů typu sym4 a tvrdé prahování s empirickým Bayesovým prahem. Výsledky testů této 
metody na datech CSE databáze získané pomocí programu FILTERING_TESTER jsou 
uvedeny v díle [30], kdy byl ovšem použit čtvrý stupeň rozkladu, neboť data použitá 
v tomto testu měla vzorkovací frekvenci 500 Hz. Relativně dobré výsledky této 
jednoduché metody jsou zřejmě v důsledku sofistikovaného nastavení prahové hodnoty 
pomocí empirického Bayesového prahu. Tato metoda je ze všech srovnávaných metod 
nejnáročnější na výpočetní výkon [31]. 
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8.3.3. Wienerovská vlnková filtrace (WWF) dle [13]  
Autoři ve filtrační metodě popsané v článku [13] použili stacionární dyadickou 
vlnkovou transformaci se čtyřmi stupni rozkladu. Pro výpočet pilotního odhadu bylo 
využito hybridního prahování s pevným prahem nastaveným na hodnotu 3𝜎𝑣𝑚. Banky 
filtrů v transformacích SWT1 i SWT2 byly zvoleny bior2.2. Na základě provedených 
testů v práci [31] bylo zjištěno, že obzvláště u signálů s vyšší úrovní SNR, kde by bylo 
vhodnější využít nižšího stupně rozkladu, dochází ke zhoršení SNR častěji. Průměrné 
zlepšení poměru signálu a šumu na celé databázi bylo 6,6 dB se směrodatnou odchylkou 
3,8 dB. Maximální dosažené zlepšení SNR bylo 18,7 dB a minimální dokonce – 14 dB. 
8.3.4. Wienerovská vlnková filtrace (WWF) dle [11] 
Autor v práci [11] srovnává účinnost redundantní paketové DTWT a redundantní 
dyadické DTWT použité při WWF. Autor konstatuje, že obě metody dosahují 
srovnatelných hodnot (průměrné zlepšení s využitím paketové DTWT na datech CSE 
databáze uvádí 9,91 dB a zlepšení u dyadické DTWT uvádí 9,87 dB). Využití paketové 
DTWT je však výpočetně náročnější. Ke srovnání obou filtračních metod autor použil 
program FILTERING_TESTER a dat CSE databáze. Optimalizaci číselných parametrů 
prováděl pomocí genetického algoritmu. 
8.3.5. Adaptivní vlnkový wienerovský filtr (AWWF) 
Adaptivní vlnkový wienerovský filtr publikovaný v článku [30] dosahuje ze všech 
srovnávaných filtračních metod nejlepších výsledků. Tento filtr vychází z vlnkové 
wienerovské filtrace a je doplněn algoritmy zajišťujícími plnou adaptibilitu jeho 
parametrů při změně vlastností vstupního signálu. Vhodné parametry navrženého systému 
jsou hledány automatickým způsobem. Kromě automatického odhadu úrovně vstupního 
rušení provádí segmentaci vstupních signálů na úseky s podobnou intenzitou šumu. Tyto 
jednotlivé úseky poté filtruje s využitím optimálních parametrů pro odhadnutou úroveň 
vstupního rušení. U této filtrační metody je použit vždy stejný dekompoziční stupeň pro 
výpočet pilotního odhadu i pro wienerovskou filtraci. 
8.3.6. Poznámka o problematice referenčních dat  
Funkce programu FILTERING_TESTER je založena na přidávání uměle 
generovaného EMG šumu do referenčních signálů získaných AWWF filtrací. Toto rušení 
přitom respektuje vlastnosti rušení (proměnlivost v čase, výkon) obsažené v originálních 
datech. Ideální průběh především silně zašuměných signálů není v praxi dostupný. Menší 
zlepšení SNR po filtraci ukazuje na skutečnost, že se filtrovaný signál méně blíží 
referenčním datům. Tato skutečnost ovšem nemusí znamenat, že se neblíží správnému 
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průběhu EKG křivky (jak je například znázorněno na obr. č. 8.3 a 8.4). Tuto skutečnost 
je třeba mít na paměti při srovnávání jednotlivých filtračních metod.  
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9. VLIV EMPIRICKÉ KONSTANTY NA TVAR 
EKG KŘIVKY 
V předchozích kapitolách byly sledovány účinky změn jednotlivých číselných 
parametrů na hodnotu výstupního SNR. Bylo zjištěno, že pro určitý rozsah hodnot 
empirické konstanty K nabývá SNRvýst velmi podobných hodnot. Z důvodu omezení 
objektivního hodnocení filtrace pomocí SNR (zmiňované v kap. 5.1) je v této kapitole 
popsán vliv velikosti empirické konstanty na tvarové změny EKG křivky. Předpokládáme 
totiž, že ač empirická konstanta nemá v jistém intervalu výrazný vliv na velikost 
výstupního SNR, může mít vliv na průběh křivky EKG. 
Pro ilustraci vlivu konstanty K byl zvolen signál MO1_001_12 z CSE databáze. 
Tento signál byl vybrán z toho důvodu, že v originální databázi byl jen velmi málo 
poškozen svalovým rušením a je u něj dobře patrný kmit Q. Do signálu byl přidán umělý 
šum v intenzitě 20 dB a následně byl tento signál filtrován se dvěma různými velikostmi 
empirické konstanty Km = 1,5 a Kv = 5 (optimální velikost K pro uvedenou úroveň rušení 
je 2,8). Ostatní parametry byly zvoleny dle tab. č. 7.2.  
Na obrázku č. 9.1 je ukázka průběhu celého analyzovaného desetisekundového 
elektrokardiogramu. V případě, že zvolíme nepřiměřeně malou hodnotu empirické 
konstanty, můžeme očekávat „prosakování“ zbytků EMG šumu do filtrovaného signálu. 
Tento jev je dobře patrný z detailu signálu na obr. č. 9.2.  
 
 
Obr. 9.1 – Průběh celého signálu MO1_001_12. 
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Obr. 9.2 – Detail signálu MO1_001_12 znázorňující „prosakování“ svalového rušení 
při zvolené příliš malé empirické konstantě. 
9.1. VLIV VELIKOSTI EMPIRICKÉ KONSTANTY NA Q KMIT 
Kmit Q je první negativní kmit komorového komplexu na elektrokardiografické 
křivce. Odpovídá počáteční fázi depolarizace srdečních komor. K jeho patologickému 
výskytu dochází při nekróze způsobené infarktem myokardu. V místě nekrózy myokardu 
a ani v místě následné jizvy nevznikají a nejsou vedeny žádné elektrické impulsy. Pokud 
je nekróza transmurální (tj. procházející celou srdeční stěnou), pak se takový srdeční 
infarkt označuje též jako Q infarkt z důvodu výskytu charakteristického kmitu Q ve 
svodech, kde se fyziologicky nenachází. Menší nekrotická ložiska, které překrývá vrstva 
neporušeného myokardu, se kmitem Q na EKG křivce neprojeví (tzv. non-Q-infarkty). 
Avšak i při Q-infarktech, hlavně menšího rozsahu, může kmit Q časem vymizet.  
Patologický kmit Q je všeobecně charakterizován trváním 0,04 s nebo více (kromě 
svodu aVR), zápisem ve svodech, kde se fyziologicky nevyskytuje, nebo hloubkou 
přesahující fyziologické hodnoty v jednotlivých svodech [10], [6]. 
Je tedy zřejmé, že samotný výskyt i tvar Q kmitu má důležitý diagnostický 
význam. Z tohoto důvodu bylo přistoupeno ke sledování změn Q kmitu 
v elektrokardiogramech filtrovaných s uvedenými velikostmi empirické konstanty 
(Km, Kv). Na obrázku č. 9.3 je patrné potlačení Q kmitu při volbě příliš velké prahové 
hodnoty (červená křivka). V případě volby menší hodnoty empirické konstanty zůstává 
Q kmit beze změny. V jiném časovém úseku téhož signálu, viz obr. č. 9.4, však může tato 
příliš malá empirická konstanta způsobovat prohloubení Q kmitu oproti stavu před 
filtrací. Lze předpokládat, že potlačení Q kmitu je způsobeno charakteristikou filtrace, 
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neboť WWF filtr v jisté míře potlačuje především vyšší frekvence. Prohloubení kmitu Q 
patrné z obrázku č. 9.4. může být způsobeno „přičtením“ svalového rušení, které se 
nachází v oblasti kmitu Q a filtrací se nepodařilo odstranit. 
 
Obr. 9.3 – Detail signálu MO1_001_12 znázorňující potlačení Q kmitu při velké 
hodnotě empirické konstanty K. 
 
Obr. 9.4 – Detail signálu MO1_001_12 znázorňující prohloubení Q kmitu při malé 
hodnotě empirické konstanty K. 
Vzhledem ke skutečnosti, že na jednom signálu byly pozorovány negativní 
důsledky volby jak příliš malé, tak i nevhodně velké hodnoty konstanty K, lze obecně 
doporučit používat hodnotu K optimální z hlediska dosahovaného SNRvýst. 
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9.2. VLIV VELIKOSTI EMPIRICKÉ KONSTANTY NA R KMIT 
Vliv velikosti konstanty K na R kmit je více patrný. Se zvětšující se 
velikostí K dochází téměř pravidelně ke snižování vrcholů R kmitu. Tento jev byl 
opakovaně pozorován u většího počtu analyzovaných signálů, ukázku tohoto jevu opět 
představíme na detailech signálu MO1_001_12. Změny R kmitu jsou dobře patrné na 
obrázcích č. 9.5 i č. 9.6. 
 
Obr. 9.5 – Detail signálu MO1_001_12 znázorňující vliv velikosti 
empirické konstanty K na průběh R kmitu. 
 
Obr. 9.6 – Detail signálu MO1_001_12 znázorňující vliv velikosti 
empirické konstanty K na průběh R kmitu.  
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10. ZÁVĚR 
Hlavním cílem této diplomové práce bylo navrhnout a vytvořit vlnkový 
wienerovský filtr signálů EKG za účelem potlačení svalového rušení, provést 
optimalizaci jeho číselných parametrů a vyhodnotit účinnost jeho filtrace. Za účelem 
rozkladu signálu do jednotlivých frekvenčních pásem byla zvolena stacionární dyadická 
vlnková transformace s rozkladovými filtry s reálnými impulsními charakteristikami. 
Použitý adaptivní práh je založen na průběžném výpočtu prahových hodnot v plovoucím 
okně. K optimalizaci filtrace byla zvolena metoda přidávání uměle generovaného EMG 
šumu do signálů s minimálním obsahem tohoto rušení, což nám umožnilo přesně nastavit 
velikost vstupního SNR a následně kvantitativně hodnotit účinnost filtrace.  
 Hlavním cílem diplomové práce bylo nalezení optimálních číselných parametrů 
navrženého filtru tj. dekompozičních stupňů transformací SWT1 a SWT2 použitých ve 
filtračním algoritmu a nalezení optimální velikosti empirické konstanty, která ovlivňuje 
polohu prahových hodnot. Optimalizace uvedených parametrů byla provedena metodou 
úplného vyhledávání, která proběhla na vzorku stovek náhodně vybraných signálů CSE 
databáze. Optimalizace byla prováděna pro jednotlivé úrovně vstupního rušení v rozsahu 
-5 až 50 dB. V průběhu optimalizace bylo zjištěno, že optimální dekompoziční stupně 
SWT1 a SWT2 nejsou obecně shodné. Dále bylo zjištěno, že s klesající intenzitou 
vstupního rušení klesají rovněž i optimální hodnoty dekompozičních stupňů. Zkoumána 
byla rovněž závislost SNR výstupního signálu po filtraci na velikosti empirické konstanty. 
Bylo zjištěno, že tyto průběhy jsou odlišné pro prostou vlnkovou filtraci a vlnkovou 
wienerovskou filtraci, kdy prostá vlnková filtrace je mnohem citlivější na příliš veliké 
hodnoty empirické konstanty a optimální velikost této konstanty je pro prostou vlnkovou 
filtraci nižší než pro vlnkovou wienerovskou filtraci. 
Výsledkem práce je automatický filtr, který provádí odhad intenzity rušení 
vstupního signálu EMG šumem a na základě tohoto odhadu používá pro filtraci nalezené 
optimální hodnoty jednotlivých parametrů pro příslušnou odhadnutou intenzitu rušení ve 
vstupním signálu. Účinnost vytvořeného filtru byla otestována na datech kompletní CSE 
i MIT-BIH Arrhythmia databáze. Dosažená účinnost filtrace byla porovnána s výsledky 
dalších autorů.  
V rámci práce byl také zkoumán vliv velikosti empirické konstanty použité při 
filtraci na tvarové změny EKG křivky. Bylo zjištěno, že volba její příliš velké hodnoty 
má za následek především snížení vrcholů R kmitů. Rovněž může v této situaci dojít 
i k potlačení Q kmitu, který má diagnostický význam. Na druhou stranu volba příliš malé 
hodnoty může mít za následek jiné tvarové změny kmitu Q a dochází při ní k častějším 
výskytům oblastí, ve kterých se EMG šum nepodařilo uspokojivě odstranit. 
Je možné konstatovat, že zadání diplomové práce se podařilo úspěšně naplnit. 
58 
 
LITERATURA 
[1] ATTO, Abdourrahmane M. a Dominique PASTOR. Wavelet Shrinkage: From 
Sparsity and Robust Testing to Smooth Adaptation. Recent Developments in 
Fractals and Related Fields. Boston: Birkhäuser Boston, 2010, s. 207-232.     
DOI: 10.1007/978-0-8176-4888-6_14. Dostupné z: 
http://link.springer.com/10.1007/978-0-8176-4888-6_14  
[2] ATTO, Abdourrahmane M., Dominique PASTOR, Gregoire MERCIER. Smooth 
sigmoid wavelet shrinkage for non-parametric estimation. In: 2008 IEEE 
International Conference on Acoustics, Speech and Signal Processing. IEEE, 
2008, s. 3265-3268. ISBN 978-1-4244-1483-3ISSN 1520-6149.                      
DOI: 10.1109/ICASSP.2008.4518347. Dostupné z: 
http://ieeexplore.ieee.org/lpdocs/epic03/wrapper.htm?arnumber=4518347  
[3] DONOHO, David L., Jain M. JOHNSTONE a Abdourrahmane M. ATTO. Ideal 
spatial adaptation by wavelet shrinkage: From Sparsity and Robust Testing to 
Smooth Adaptation. Biometrika. 1994, vol. 81, issue 3, s. 207-232.                  
DOI: http://dx.doi.org/10.1007/978-0-8176-4888-6_14.  
[4] Elektrokardiografie. WikiSkripta: projekt sítě lékařských fakult MEFANET 
[online]. [cit. 2014-04-10]. Dostupné z: 
http://www.wikiskripta.eu/index.php/Elektrokardiografie  
[5] EUROPEAN COMMISSION, Eurostat. Health statistics: atlas on mortality in the 
European Union. 2009 ed. Luxembourg: Office for Official Publications of the 
European Communities, 2009. ISBN 978-927-9087-639.  
[6] FARSKÝ, Štefan. EKG do kapsy. [1. vyd.]. Překlad Zora Farská, Petr Petr. 
Martin: Vydavateľstvo Osveta, 1996, 107 s., grafy. ISBN 80-888-2417-6.  
[7] GANONG, William F. Přehled lékařské fyziologie. 20. vyd. Praha: Galén, 2005, 
890 s. ISBN 80-726-2311-7.  
[8] GHAEL, Sandeep P., Akbar M. SAYEED a Richard G. BARANIUK. Improved 
wavelet denoising via empirical Wiener filtering. In: Proceedings of SPIE.         
San Diego, 1997, s. 389-399. Dostupné z: 
http://dune.ece.wisc.edu/pdfs/ghael_spie97.pdf   
[9] HAMAN, Petr. Základy klinické elektrokardiografie. 1. vyd. Praha: MEDPRINT, 
1993, 83 s.  
[10] HAMPTON, John R. EKG v praxi. 1. vyd. Překlad Pravoslav Hykeš. Praha: Grada 
Publishing, 1997, 318 s. ISBN 80-716-9426-6.  
[11] HANDL, Marek. Vlnková filtrace signálů EKG. Brno: Vysoké učení technické 
v Brně, Fakulta elektrotechniky a komunikačních technologií, 2013. 72 s. Vedoucí 
diplomové práce doc. Ing. Jiří Kozumplík, CSc. 
[12] CHMELAŘ, Milan. Lékařská přístrojová technika I. 1. vyd. Brno: Akademické 
nakladatelství CERM, 1995, 192 s. ISBN 80-858-6763-X.  
59 
 
[13] CHMELKA, Lukáš a Jiří KOZUMPLÍK. Wavelet-based Wiener filter for 
electrocardiogram signal denoising. Computers in cardiology. 2005, roč. 32, s. 
771 – 774. ISSN 0276-6574  
[14] CHOUHAN, V. S. a Sarabjeet Singh MEHTA. Total Removal of Baseline Drift 
from ECG Signal. In: ICCTA 2007: proceedings : International Conference on 
Computing: Theory and Applications: 5-7 March, 2007, Kolkata, India. Los 
Alamitos, Calif.: IEEE Computer Society, 2007, s. 512-515. ISSN 0-7695-2770-1. 
DOI: http://dx.doi.org/10.1109/iccta.2007.126.  
[15] INGLE, Vinay K. a John G. PROAKIS. Digital signal processing using MATLAB. 
2nd ed. Toronto: Thomson, 2007, xv, 605 s. ISBN 978-0-495-07311-6.  
[16] JAN, Jiří. Číslicová filtrace, analýza a restaurace signálů. 2. upr. a rozš. vyd. 
Brno: VUTIUM, 2002, 427 s. ISBN 80-214-2911-9.  
[17] KITTNAR, Otomar. Lékařská fyziologie. 1. vyd. Praha: Grada, 2011, 790 s. ISBN 
978-802-4730-684.  
[18] KOHLÍKOVÁ, Eva. Fyziologie člověka: učební texty pro trenérskou školu FTVS 
UK v Praze. Praha: Univerzita Karlova, Fakulta tělesné výchovy a sportu, 2004, 
161 s. ISBN 80-863-1731-5.  
[19] KOZUMPLÍK, Jiří, Jiří JAN, Radim KOLÁŘ. Číslicové zpracování signálů v 
prostředí MATLAB. 1. vyd. Brno: VUT v Brně, 2001, 72 s. ISBN 80-214-1964-4.  
[20] KOZUMPLÍK, Jiří. Analýza biologických signálů. Brno, 2011. Skriptum. 
[21] KOZUMPLÍK, Jiří. Vlnkové transformace a jejich využití pro filtraci signálů 
EKG: Wavelet transforms and their use for filtering of ECG signals: zkrácená 
verze habilitační práce. Brno: VUTIUM, 2005, 27 s. ISBN 80-214-3045-1.  
[22] LI, Suyi a Jun LIN. The Optimal De-noising Algorithm for ECG Using Stationary 
Wavelet Transform. In proceeding of 2009 WRI World Congress on Computer 
Science and Information Engineering. 2009, s. 469-473. 
[23] MOODY, George B. a Roger G. MARK. The impact of the MIT-BIH Arrhythmia 
Database. IEEE Engineering in Medicine and Biology Magazine. 2001, vol. 20, 
issue 3, s. 45-50. DOI: http://dx.doi.org/10.1109/51.932724.  
[24] MRÁZEK, Jiří. Brno: Filtrace signálů EKG pomocí vlnkové transformace. 
Vysoké učení technické v Brně, Fakulta elektrotechniky a komunikačních 
technologií. Ústav biomedicínského a ekologického inženýrství, 2012. 55 s. 
Diplomová práce. Vedoucí práce: Ing. Lukáš Smital. 
[25] NARAYANASWAMY, Suresh. High Resolution Electrocardiography. Indian 
Pacing and Electrophysiology Journal. 2002, č. 2, s. 50-56. Dostupné z: 
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC1564053  
[26] RAJMIC, Pavel. Brno: Programový balík THRESHLAB pro Matlab. Vysoké 
učení technické v Brně, Fakulta Elektrotechniky a komunikačních technologií 
60 
 
[27] RAJMIC, Pavel. Exact risk analysis of wavelet spectrum thresholding rules. In: 
ICECS 2003: proceedings of the 2003 10th IEEE International Conference on 
Electronics, Circuits, and Systems: December 14-17, 2003, Sharjah, United Arab 
Emirates. Piscataway, N. J.: IEEE, 2003, s. 455-458. ISBN 0780381637.        
DOI: http://dx.doi.org/10.1109/icecs.2003.1301820.  
[28] RÁŠO, Ondřej a Miroslav BALÍK. Half-soft parabolic thresholding of DFT 
coefficient. In: 32nd International Conference on Telecommunications and Signal 
Processing - TSP'2009. Dunakiliti, Hungary: Asszisztencia Szervezo Kft., 2009. 
ISBN 978-963-06-7716-5. 
[29] ROZMAN, Jiří. Elektronické přístroje v lékařství. Vyd. 1. Praha: Academia, 2006, 
406 s., xxiv s. barev. obr. příl. Česká matice technická (Academia).                
ISBN 80-200-1308-3.  
[30] SMITAL, Lukáš, Martin VÍTEK, Jiří KOZUMPLÍK a Ivo PROVAZNÍK. 
Adaptive Wavelet Wiener Filtering of ECG Signals. IEEE Transactions on 
Biomedical Engineering. 2013, vol. 60, issue 2, s. 437-445.                              
DOI: 10.1109/TBME.2012.2228482. Dostupné z: 
http://ieeexplore.ieee.org/lpdocs/epic03/wrapper.htm?arnumber=6357230  
[31] SMITAL, Lukáš. Vlnková filtrace elektrokardiogramů. Brno: Vysoké učení 
technické v Brně, Fakulta elektrotechniky a komunikačních technologií, 2013.    
99 s. Vedoucí dizertační práce doc. Ing. Jiří Kozumplík, CSc. 
[32] VERNER, Miroslav. Fetální EKG, ST analýza. Ústav pro péči o matku a dítě, 
Praha. 2005 
[33] VÍTEK, Martin. Automatické rozměření signálů EKG. Brno: Vysoké učení 
technické v Brně, Fakulta elektrotechniky a komunikačních technologií, 2010.  
129 s. Vedoucí dizertační práce doc. Ing. Jiří Kozumplík, CSc. 
[34] VOKURKA, Martin a Jan HUGO. Praktický slovník medicíny. 9., aktualiz. vyd. 
Praha: Maxdorf, 2008, xv, 518 s., [8] s. barev. obr. příl. ISBN 978-80-7345-159-2.  
[35] ZELINKA, Ivan, Zuzana OPLATKOVÁ, Miloš ŠEDA, Pavel OŠMERA a 
František VČELAŘ. Evoluční výpočetní techniky: principy a aplikace. 1. české 
vyd. Praha: BEN, 2009, 534 s. ISBN 978-80-7300-218-3. 
  
61 
 
POUŽITÉ ZKRATKY A SYMBOLY 
A konstanta násobící generovaný šum pro docílení požadovaného SNRvst 
a měřítko, parametr CWT ovlivňující časovou dilataci funkce 
AWWF adaptivní vlnkový wienerovský filtr (z angl. Adaptive Wavelet Wiener 
Filter) 
CSE standardní databáze signálů EKG (z angl. Common Standards for 
Electrocardiography) 
CWT spojitá vlnková transformace 
EKG elektrokardiografie, elektrokardiogram 
EMG elektromyografie, elektromyogram 
Fd(z), Fh(z) přenosová funkce rekonstrukční dolní, resp. horní propusti 
fh, fl parametry modelu rušení modifikující přenosovou funkci  
Hd(z), Hh(z) přenosová funkce rozkladové dolní, resp. horní propusti 
K  empirická konstanta 
m pásmo rozkladu 
MIT-BIH standardní databáze signálů EKG standardní databáze signálů EKG (z 
angl. Massachusetts Institute of Technology – Beth Israel Hospital) 
N počet vzorků (délka) diskrétního signálu 
s(n) užitečný signál 
Scwt spektrum spojité vlnkové transformace 
SNR poměr výkonu užitečného signálu k šumu (z angl. Signal to Noise Ratio) 
SNRpilot poměr výkonu užitečného signálu k výkonu šumu v pilotním odhadu 
SNRvst poměr výkonu užitečného signálu k výkonu šumu na vstupu filtru 
SNRvýst poměr výkonu užitečného signálu k výkonu šumu na výstupu filtru 
SSBS práh založený na hladké sigmoidní funkci (z angl. Smooth Sigmoid-
Based Shrinkage) 
SURE práh založený na základě minimalizace Steinova nestranného odhadu 
střední kvadratické chyby (z angl. Stein’s Unbiased Risk Estimate 
SWT  stacionární vlnková transformace (z angl. Stationary Wavelet Transform) 
v(n) šum (rušivý signál) 
VKG vektorkardiogram 
WF vlnkový filtr 
WT vlnková transformace (z angl. wavelet transform) 
WWF vlnkový wienerovský filtr (z angl. wavelet wiener filter) 
y(n) výstup filtru 
λ práh 
σv směrodatná odchylka šumu 
τ parametr CWT ovlivňující časový posun funkce podél časové osy 
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PŘÍLOHY 
a) OBSAH PŘILOŽENÉHO DATOVÉHO MÉDIA 
Přílohou této práce je DVD obsahující zdrojové kódy skriptů a funkcí 
programovacího prostředí MATLAB, ze kterých se skládají vytvořené programy 
a pomocí nichž byly provedeny příslušné testy. Na uvedeném datovém nosiči je rovněž 
uložena elektronická verze této práce a data získaná v průběhu optimalizačních testů. Níže 
je uveden popis dat, která se na DVD nacházejí. 
 
Soubor diplomova_prace.pdf obsahuje text diplomové práce v elektronické formě. 
 
Soubor optimalizacni_testy.xlsx tvoří obsah přílohy b). 
 
Adresář filtr_testovaci obsahuje filtr s možností ruční volby řady parametrů, pomocí 
kterého byly hledány jejich optimální hodnoty. 
 
Adresář filtr_automaticky obsahuje filtr EMG šumu ze signálů EKG s optimalizovanými 
parametry, připravený k okamžitému použití. 
 
b) STATISTICKÉ OPTIMALIZAČNÍ TESTY 
V této příloze jsou uvedena data získaná v procesu optimalizace. Přílohu tvoří 
dokument optimalizacni_testy.xlsx na přiloženém datovém médiu ve formátu 
Microsoft Excel. Názvy jednotlivých listů v tomto sešitu označují: 
 
-5 až 50 test za účelem vyhledání optimálních hodnot dekompozičních stupňů 
 
konstanta K  test pro hledání optimální velikosti empirické konstanty K 
 
kontrola test kontroly stanovených optimálních hodnot dekompozičních stupňů 
pro nalezenou optimální hodnotou K 
 
c) PROGRAM FILTR_TESTOVACI 
Celý program se skládá z několika funkcí a skriptů. Umožňuje plnou volitelnost 
všech svých parametrů. Pomocí tohoto programu je možné zopakovat (ověřit) provedené 
experimenty včetně optimalizačních testů a dále zkoumat příslušnou problematiku. 
Ovládá se pomocí konfiguračního souboru (skriptu) konfigurace.m, který zajišťuje 
načtení signálů, generování umělého šumu, nastavení požadovaného SNRvst a další 
obslužné úkony. Po filtraci tento konfigurační soubor vypočítá SNRpilot, SNRvýst 
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a provede vykreslení zašuměného signálu, signálu po filtraci, signálu referenčního a 
signálu chybového. Na obr. I je ukázka grafického výstupu skriptu konfigurace.m. 
V tomto skriptu je možné zapnout i zobrazení jednotlivých frekvenčních rozkladových 
pásem a prahových hodnot pro každé pásmo. 
Samotný filtr tvoří funkce filtr.m. V tabulce I. Je uveden přehled všech vstupních 
proměnných této funkce v pořadí, v jakém jsou na jejím vstupu vyžadovány.  
Soubory v adresáři programu FILTR_TESTOVACI začínající předponou prah_ 
jsou funkce sloužící k výpočtu prahových hodnot, soubory s předponou prahovani_ jsou 
využívány pro prahování vlnkových koeficientů. Vstupy těchto funkcí jsou vlnkové 
koeficienty konkrétního rozkladového pásma. 
Tab. I. – Přehled vstupních proměnných funkce filtr.m v příslušném pořadí a výčet jejich 
přípustných hodnot. Význam jednotlivých hodnot by měl být patrný z jejich názvu. 
Parametr Přípustné hodnoty 
Vstupní signál posloupnost n vzorků vstupního signálu 
Způsob prahování hybridni, hyperbolicke, mekke, polomekke, sigmoidni, tvrde 
Druh prahu 
adaptivni_empiricky, adaptivni_minimax, adaptivni_sure, 
adaptivni_univerzalni, gauss, minimax, sure, univerzalni 
Stupeň rozkl. SWT1 přirozené číslo 
Stupeň rozkl. SWT2 přirozené číslo 
Vlnka WT1 typy vlnek podporované systémem Matlab 
Vlnka WT2 typy vlnek podporované systémem Matlab 
Empiric. konstanta K kladné číslo 
 
 
Obr. I. – Ukázka grafického výstupu skriptu konfigurace.m 
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d) PROGRAM FILTR_AUTOMATICKY 
Tento program je filtr sestavený na základě poznatků popsaných v této diplomové 
práci a využívá optimalizovaných hodnot číselných parametrů získaných pomocí 
programu FILTR_TESTOVACI. Nečíselné parametry tohoto filtru byly převzaty 
z článku [30]. Je určený k okamžitému použití bez nutnosti studovat příslušnou 
problematiku nebo se zabývat nastavováním jeho jednotlivých parametrů.  
Filtr nepoužívá grafické rozhraní a lze spustit jako funkce filtr_automatiky přímo 
z příkazového řádku programu MATLAB. Jediným jeho vstupem je zašuměný signál 
a jediným výstupem signál po filtraci. Filtr je optimalizován pro vzorkovací frekvenci 
500 Hz. Používá níže uvedenou sadu matlabových funkcí. 
 
filtr_automaticky.m – hlavní funkce 
prah_adaptivni_empiricky.m – vypočítává průběh adaptivního prahu 
prahovani_hybridni.m – na základě prahových hodnot provádí hybridní prahování 
prodlouzeni.m – prodlouží signál metodou zrcadlení konců signálu 
prodlouzeni_automaticke.m – prodlouží signál metodou zrcadlení konců signálu 
smerodatna_odchylka_sumu.m – vypočítává odhad směrodatné odchylky šumu 
zkraceni.m – provádí zkrácení konců signálu o zvolenou délku 
 
